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Capitulo 1. Introduccion

Capitulo 1

Introduccion

1.1 Introduccidén

En este capitulo se presentan los motivos que llevaron a realizar la presente tesis,
como asi también los objetivos y una breve descripcion de las tareas que se llevaron a cabo
durante su desarrollo. Finalmente, se muestran los capitulos que seran tratados a lo largo de

este documento.
1.2 Motivacion

Las enfermedades cardiovasculares y respiratorias constituyen dos de las causas
mas importantes de mortalidad en las sociedades actuales. En Argentina, de acuerdo al
ultimo informe realizado por la Direccion de Estadisticas e Informacion de Salud (DEIS)
del Ministerio de Salud de la Nacion, el 28% de las defunciones en nuestro pais en el afio
2016 se produjeron por enfermedades del sistema cardiovascular, en tanto que las
patologias del sistema respiratorio fueron responsables del 17,06% del total de los
fallecimientos (DEIS 2018). Es importante resaltar que el sector de la poblacion que posee
65 afios 0 mas, la tasa de mortalidad debida a estos dos grupos de patologias es aun mayor
alcanzando el 33,03% vy el 20,21% respectivamente (vease Figura 1). De acuerdo con estas
estadisticas, segun la Organizacién Mundial de la Salud (OMS), estos grupos de patologias

siguen siendo las principales causas de muerte a nivel mundial (OMS 2018).
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b) Causas de muerte en 2016 en el Grupo de
a) Causas de muerte en 2016
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Figura 1.1: Principales causas de mortalidad en Argentina. Obsérvese la importancia de las enfermedades

cardiovasculares y respiratorias. En el grupo ”Otros” se incluyen otras causas de mortalidad, como por

ejemplo, las producidas por accidentes de transito

Los adultos mayores con antecedentes de angina de pecho, hipertension severa,
arritmias auriculares y/o ventriculares, infarto de miocardio, mecanismos de reentrada,
infecciones respiratorias agudas, enfermedades crénicas de las vias respiratorias y otras,

constituyen un grupo de poblacional de alto riesgo (Murga 2013). Estos pacientes requieren

un control continuo de sus patologias crénicas a fin de mejorar su expectativa de vida. Ello

representa una gran carga en la demanda de atencidén en las instituciones de salud.

Después de la manifestacién de un cuadro agudo, un gran nimero de pacientes son
tratados y luego dados de alta a sus hogares hasta que un nuevo evento los conduce al
hospital. Esto representa altos costos en el sistema de salud, que no se ven reflejados en la
calidad de vida del paciente. Bajo tal contexto, la Telemedicina se presenta como una
estrategia para mejorar los servicios de salud, facilitando el acceso a los mismos, sin que
esto provoque un incremento significativo en los costos del sistema y mejorando
significativamente la expectativa y la calidad de vida de las personas.

Si bien no hay un consenso explicito entre los diferentes autores, la Telemedicina
puede definirse como la prestacion de servicios de atencion de la salud a distancia por
medio del uso de las tecnologias de la informacidn y las telecomunicaciones (TICS), con la
finalidad de realizar la monitorizacion y diagnéstico del paciente (Dorsey & Topol 2016).
La Telemedicina se presenta de diferentes formas, por ejemplo, una de ellas es a través de
una consulta médica por medio de video conferencia, el intercambio de informacién a

través de internet (tales como estudios diagnosticos por sefiales biomédicas e imagenes
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médicas) y la indicacion de un determinado tratamiento (Kvedar et al. 2014). En este caso
la interaccion entre el paciente y el profesional médico es directa y personalizada pero a
distancia.

Por otro lado, los servicios de Telesalud (en inglés, Telehealth) permiten a los
pacientes el acceso a un sistema de autogestion y educacion sobre el cuidado de su salud,
por medio de internet y dispositivos medicos inalambricos (Kvedar et al. 2014). Esto
incluye el uso de dispositivos moviles (teléfonos celulares, tablets, computadoras
personales, etc.), como asi también de dispositivos vestibles (en inglés, wearables) para la
monitorizacién del paciente durante largos periodos de tiempo. Estos altimos son
dispositivos electronicos que van adosados al cuerpo del paciente para adquirir y transmitir
la medicion de signos vitales, tales como, ritmo cardiaco, saturaciéon de oxigeno, presion
arterial, temperatura corporal, ritmos respiratorio, etc. (Fong et al. 2011). En particular
aquellos sistemas en los que se incluyen el uso del teléfono celular, se denominan sistemas
de mHealth (Istepanian & Woodward 2016).A pesar de las diferencias entre los términos
antes mencionados, gran cantidad de autores y organizaciones, como por ejemplo la
American Telemedicine Association (ATA), los consideran equivalentes.

No obstante, mas alla de contar con una definicidn precisa, diferentes articulos han
centrado su analisis en el impacto que provocan estas tecnologias sobre la calidad de vida
de los pacientes.

A partir del uso de servicios de Telesalud se pudo observar una evolucién favorable
en los parametros fisioldgicos y una mejora en la calidad de vida de pacientes con
problemas cardiovasculares (Varon et al. 2015). Esta Gltima aseveracionse obtuvo a partir
de cuestionarios estandarizados (Herdman et al. 2011). Otros estudios muestran que el uso
de sistemas de Telesalud contribuye favorablemente a reducir la mortalidad en pacientes
con problemas de insuficiencia cardiaca y ademas evidencia una reduccion del namero y
duracion de hospitalizaciones de los pacientes (Saner & Van Der Velde 2016)

También los sistemas de Telesalud han mostrado ventajas en el control y
seguimiento de enfermedades respiratorias preocupantes, tal como, la Enfermedad
Pulmonar Obstructiva Cronica (EPOC) y el Sindrome de Apnea/Hipopnea del Suefio
(SAHS). En el caso de la primera ayuda a la deteccion temprana de eventos que pueden

causar dafos severos (Mohktar et al. 2015). En el caso de la segunda contribuye a mejorar



1.3. Objetivo

la calidad de vida de los pacientes y reducir costos en el sistema de salud (Borsini et al.
2012).

1.3 Objetivo

En esta tesis se ha desarrollado un dispositivo inalambrico y ambulatorio de

monitoreo que adquiere y procesa en tiempo real las sefiales cardiaca, respiratoria vy

de saturacion de oxigeno. Su principal finalidad es obtener informacion y eventos

relevantes que permite conocer en todo momento el estado de la actividad cardiaca y
respiratoria del paciente usando tecnologias de Telesalud. Simultadneamente con la
adquisicién de las sefiales biomédicas, el sistema ejecuta algoritmos en tiempo real para
estimar los signos vitales del paciente, como asi también, detectar arritmias cardiacas que
pueden resultar mortales, insuficiencia respiratoria y apneas de suefio.

En la Figura 2 se ilustra el diagrama general de bloques del dispositivo de
monitoreo desarrollado. EI mismo se conecta al paciente a través de un conjunto de
electrodos, que hacen posible el sensado de las diferentes sefiales biomédicas. Dispone de
un sistema de acondicionamiento y digitalizacion de la sefial para que puedan ser

procesadas por el microcontrolador (MCU) del sistema.

Me siente |
4D Dispositivo de Monitoreo Celular Paciente
e e -

: . Transmision
RESP Fﬂtra@o V M Digitalizacion 4 Procesamiento | )
Amplificacion Bluetooth ; &a
| %Sp0; 0%

.ijl

3

(e Q) Internet

Aplicacion para

Supervision GSmY’

Figura 1.2: Diagrama general de bloques del sistema propuesto.
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El MCU se encarga de realizar diferentes tareas entre las que cabe destacar, la
determinacion de los ritmos cardiaco y respiratorio, como asi también la deteccién de
arritmias cardiacas. Otras funcionalidades que lleva a cabo son el almacenamiento de los
datos en una memoria local y la gestion de la comunicacion Bluetooth.

El dispositivo dispone de un radio Bluetooth para comunicar datos y alarmas al
teléfono celular del paciente, el cual ejecuta una aplicacién que se encarga de recibir la
informacidn proveniente del dispositivo electrénico.

La aplicacion del paciente retransmite las sefiales de alarma por medio de la red de
telefonia celular y ejecuta algoritmos para obtener informacion relevante acerca de apneas.
Por otra parte, cuando dispone de conexidn a internet almacena toda la informacion en un
servidor de datos remotos.

Las alarmas que son transmitidas por la red de telefonia celular son recibidas por
una interface de supervision disponible en el dispositivo movil del médico, el cual en base a
las alarmas y a la informacion adquirida del paciente, puede solicitar su asistencia.

A lo largo de los capitulos de esta tesis se muestra como fueron resueltos cada uno
de los blogues que componen todo el sistema desarrollado.

Esta tesis se enmarca dentro del Proyecto de Desarrollo Tecnoldgico y Social
(PDTS) denominado “Desarrollo de un sistema inalambrico de monitoreo ambulatorio de
sefiales biomédicas para adultos mayores” financiado en forma conjunta entre la
Universidad Nacional de San Juan (UNSJ) y la Secretaria de Ciencia, Tecnologia e
Innovacion (SECITI) del gobierno de San Juan. Por otra parte, para su realizacion el
doctorando ha contado con una Beca Doctoral del Concejo Federal de Investigaciones

Cientificas y Técnicas (CONICET) en el area de Temas Estratégicos.

1.4 Organizacion de la Tesis

1. Introduccion: En el presente capitulo se introduce a la problematica de la
monitorizacién de pacientes con antecedentes de afecciones cardiacas y

respiratorias, se detallan los objetivos y se describe la organizacion de la tesis.
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2. Bases anatomofisiologicas de los sistemas cardiaco y respiratorio: El
capitulo 2 se divide en dos secciones: La primera presenta nociones
elementales del funcionamiento del corazon, de electrocardiografia y se
detallan las arritmias ventriculares. En la segunda se describe el sistema

respiratorio, su monitorizacion y enfermedades relevantes. EPOC y SAHS.

3. Antecedentes: En el Capitulo 3 se presentan diferentes dispositivos médicos
certificados de telesalud mas relevantes disponibles en el mercado. Se
analizan las caracteristicas de cada uno y se las compara con las del sistema

desarrollado en esta tesis.

4. Arquitectura del Hardware del dispositivo: En el Capitulo 4 se presentan
el diagrama de bloques general del hardware del dispositivo. En particular, se
abordan los distintos métodos para adquisicion de las diferentes sefiales
biomédicas. Se detalla el funcionamiento de los electrodos, los subsistemas
de filtrado, amplificacion y digitalizacion de las sefiales. Ademas se presentan
las principales caracteristicas del microcontrolador del sistema, como asi

también de la comunicacion inalambrica Bluetooth.

5. Disefio y Construccion de Hardware: En el Capitulo 5 se presentan detalles
del disefio y construccion del hardware. Se detallan las normas que fueron

tenidas en cuenta durante el proceso de disefio y la construccion del prototipo.

6. Pruebas del Prototipo: En el Capitulo 6, se presentan resultados de las
pruebas realizadas para verificar las etapas de adquisicion de las diferentes

sefiales biomédicas.

7. Arquitectura de Software: En el Capitulo 7, se presenta la arquitectura de
software del sistema y se brindan detalles de implementacion. En particular se
aborda la implementacion de los algoritmos propuestos y validados en etapas

anteriores.
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8.

10.

Detector de arritmias: En el Capitulo 8 se presenta el algoritmo de
deteccion de arritmias ventriculares. El detector se divide en dos bloques
principales. ElI primero consiste en un detector de ciclos cardiacos. El
segundo es un clasificador de latidos. Para ambos bloques se presenta el
proceso de disefio y validacién, como asi también los resultados obtenidos.

Estos ultimos, ademas, se comparar con otros trabajos.

Procesamiento de Sefiales Respiratorias: En el Capitulo 9, se proponen dos
algoritmos. EIl primero es un detector de ciclos respiratorios, a partir del cual
se puede estimar el ritmo respiratorio. El segundo, es un detector de eventos
de apnea/hipopnea, basado en sensores alternativos. Ambos algoritmos son
validados con bases de datos que contienen anotaciones realizadas

especialistas médicos.

Conclusiones: En el Capitulo 10 se presentan las conclusiones generales de

esta tesis.
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Capitulo 2

Bases anatomofisiologicas de los sistemas
cardiaco y respiratorio

2.1 Introduccién

En este capitulo se divide en dos partes, en la primera se presentan las bases tedrica
del funcionamiento del corazon, electrofisiologia, electrocardiografia y los trastornos del
ritmo cardiaco. La segunda trata sobre el funcionamiento del sistema respiratorio y las
principales caracteristicas de las enfermedades respiratorias mas relevantes. Dichas
afecciones son la Enfermedad Pulmonar Obstructiva Cronica (EPOC) y el Sindrome de
Apnea/Hipopnea del Suefio (SAHS).

2.2 Sistema cardiaco

2.2.1 Anatomia del corazén

El corazdn es el érgano principal del sistema circulatorio, ya que es el encargado de
impulsar la sangre a todo el organismo. Estéa situado en la regién central del térax, entre los
pulmones, por detras del esternon y por encima del diafragma. Su ubicacién no es
totalmente medial, ya que su parte inferior esta ligeramente inclinada hacia al lado
izquierdo. Su tamafio es aproximadamente igual al de un pufio y su tamafio varia entre 250

y 300 gramos en una persona adulta.
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Estd constituido por dos bombas separadas, denominadas corazon derecho que
impulsa sangre hacia los pulmones y el corazdn izquierdo que bombea sangre hacia los
organos periféricos. Cada uno es una bomba bicameral pulsatil formada por una auricula y
un ventriculo. Una auricula es una bomba débil de cebado del ventriculo correspondiente.
Los ventriculos después aportan la principal fuerza del bombeo que impulsa la sangre.
Ademaés posee cuatro valvulas (tricuspide, mitral. pulmonar y adrtica) que se encargan que
la sangre fluya en una Unica direccion a través de las camaras cardiaca.

La circulacién sanguinea a través del corazon se ilustra en la Figura 2.1. La sangre
carente de oxigeno procedente de todo el organismo llega a la auricula derecha a través de
las venas cava superior e inferior. Cuando la auricula derecha se contrae, impulsa sangre a
través de la valvula trictspide hacia el ventriculo derecho. La contraccion de este ventriculo
conduce la sangre a través de la valvula pulmonar y las arterias pulmonares hacia los
pulmones, esto se denomina circulacion pulmonar. La sangre es oxigenada en su recorrido
por los pulmones y regresa al corazon por medio de cuatro venas pulmonares hacia la
auricula izquierda. Cuando esta cavidad se contrae, la sangre oxigenada para a través de la
valvula mitral al ventriculo izquierdo. A continuacién, cuando se produce la contraccién
ventricular, la sangre es bombeada a alta presion a través de la valvula aértica hacia la
arteria aorta y desde alli es conducida hacia los drganos y tejidos, esto se denomina
circulacion sistémica. Finalmente, la sangre retorna al corazén por la red venosa que
desemboca en las venas cava superior e inferior, completando el circuito.

Un sistema adicional, denominado circulacion coronaria, se encarga de irrigar los
tejidos del corazdn. Esto lo hace por medio de las arterias coronarias que nacen de la arteria
aorta en la parte superior de la valvula aortica. Luego la sangre retorna por medio de venas

coronarias que desembocan directamente en la auricula.
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Figura 2.1 Circulacion sanguinea a través del corazon

Cuando se obstruye alguna de las arterias coronarias, se produce una insuficiencia
en la irrigacién de sangre en alguna zona del corazon, tal como se muestra en la Figura 2.2
la cual muestra una obstruccion en la arteria coronaria derecha. Bajo tal contexto las células
cardiacas, dejan de recibir oxigeno, por lo que empiezan a sufrir dafios irreversibles y a

morir. Esto provoca una lesidn del tejido cardiaco, llamada infarto de miocardio.

Arteria coronaria
derecha bloqueada

Figura 2.2: Obstruccién en arteria coronaria derecha.
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2.2.2 Electrofisiologia cardiaca

El corazdn estd constituido por células denominadas cardiomiocitos (o células
miocérdicas), las cuales mediante su excitacion eléctrica son las responsables de aportar la
fuerza contractil que hace posible la circulacion sanguinea. El estimulo se produce en el
nodo sinusal, que genera los impulsos eléctricos y por medio de vias de conduccion se
propagan rapidamente por todo el corazon.

Cuando el impulso atraviesa el corazén, la corriente eléctrica también se propaga
desde el corazdén hacia los tejidos adyacentes que los rodean. Una pequefia parte de la
corriente se propaga hacia la superficie corporal. Si se colocan electrodos en la piel en lados
opuestos del coraz6n se pueden registrar potenciales eléctricos generados por dicha
corriente y su registro se conoce como electrocardiograma (ECG).

Para comprender facilmente el registro electrocardiografico, se parte del analisis de
una célula miocardica en situacion de reposo, la cual es eléctricamente positiva a nivel
extracelular y negativa a nivel intracelular. Cualquier estimulo eléctrico produce un
aumento de la permeabilidad de los canales de iones de sodio, que conlleva a que se cambie
la polaridad de la membrana celular, siendo positiva a nivel intracelular y negativa a nivel
extracelular (despolarizacion). Este proceso se inicia en un punto de la membrana de la
célula miocérdica y se va extendiendo en forma progresiva a los largo de la misma. La

Figura 2.3a muestra este proceso.

A. Despolarizacion celular
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Figura 2.3: A) Despolarizacion celular. B) Repolarizacion celular. (Extraido de Bayes de Luna 2007)
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2.2. Sistema cardiaco

Luego, inmediatamente después se va produciendo la repolarizacion de aquellas
zonas que se habian despolarizado previamente (Figura 2.3b). Al producirse esta
despolarizacion celular en un frente de onda progresivo, las diferencias eléctrica que se
generan entre sectores miocardicos activados y lo que se estan por activar, provoca la
aparicion de un vector de despolarizacion comun. Los millones de vectores instantaneos
que cada fibra miocérdica genera, se suman y un gran vector de miocardio. Lo mismo
ocurre para el caso de la repolarizacion. Por ultimo, antes que se pueda producir la
contraccion del mdsculo, la despolarizacion se debe propagar por todo el musculo para
iniciar los procesos quimicos de la contraccion. Para mas detalles sobre este fendmeno
puede consultarse (Bayeés de Luna 2007)

Como se ha mencionado, en condiciones normales, el estimulo eléctrico se origina
en el nodo sinusal. Este se encuentra cerca de la desembocadura de la vena cava
superior.Desde ahi progresa por la auricula derecha seguido de la auricula izquierda,
llegando al nodo auriculo-ventricular, donde sufre un retraso temporal fisioldgico de la
conduccidn, Esto permite que primero se contraigan ambas auriculas y posteriormente
Ilegue el impulso a ambos ventriculos. La despolarizacion continta por el haz de His (rama
izquierda y derecha), progresando por el tabique intraventricular, para finalmente terminar
en las fibras de Purkinje. La Figura 2.4 muestra un corazon normal en el cual se indica el

nodo sinusal y el sistema de conduccién.

Nodulo
Sinoatrial Y Haz de Bachmann
(su sigla en

inglés es SA)

Tracto
Internodular.
Anterior

Tracto
Internodular

Mediano Vias de

Conduccion

Tracto
Internodular
Posterior

Noédulo Atrioventricular
(su sigla en inglés es NA)

Ramificacion Derecha
del Haz

Figura 2.4: Nodo sinusal y sistema de conduccion del corazén
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Capitulo 2. Bases anatomofisioldgicas de los sistemas cardiaco y respiratorio

2.2.3 Electrocardiografia

El electrocardiograma (ECG) es el registro gréfico, en funcién del tiempo, de las
variaciones del potencial eléctrico generadas por el conjunto de células cardiacas y medidas
sobre la superficie corporal mediante la colocacidn de dos electrodos. Constituye la forma
mas comun de estudiar y diagnosticar diferentes cardiopatias, dada la estrecha relacion
existente entre el ECG y el funcionamiento del corazon. La rama de la medicina que estudia
e interpreta dichos registros se denomina electrocardiografia.

Su andlisis proporciona importante informacién que se debe complementar siempre
con una anamnesis (reunion de datos relativos a un paciente) y exploracion fisica
detalladas. Aporta datos sobre la funcion cardiaca, trastornos del ritmo y de la conduccion,
hipertrofia de cavidades y ayuda al diagnéstico de cardiopatias congénitas o adquiridas de
tipo infeccioso, inflamatorio, metabolico o isquémico.

La Figura 2.5 se muestra una sefial electrocardiografica de un sujeto normal.
Historicamente, las diferentes ondas del ECG se designaron con las letras P, Q, R, Sy T,
nomenclatura que se sigue utilizando en la actualidad. Excepcionalmente se observa una
sexta onda, llamada U, que se produce a continuacién de la onda P. Las ondas Q, Ry S,
conforman lo que se denomina el complejo QRS vy es la porcion de mayor amplitud de la
sefial ECG.

' Intervalo RR '

05F OndaT

Onda P

Amplitud (mV)

05F S

Complejo
QRS

|
|
1
i
1
1
1
1€
1
i
|
1
]
i
|
1
|
1

0 02 04 06 08 1 12 14 16
Tiempo (s)

Figura 2.5: Electrocardiograma normal
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2.2. Sistema cardiaco

A continuacion se describen cada una de las ondas, como asi también los segmentos

e intervalos de mayor interés.

Onda P: Es la onda de despolarizacion auricular, informa sobre el origen del
ritmo y el tamarfio de las auriculas. Tiene una amplitud con maximo de 3 mV
y una duracion maxima de 0,10 segundos. La parte inicial de la onda P se
debe fundamentalmente a la despolarizacion de la auricula derecha, mientras
que la parte terminal de esta onda esta vinculada a la despolarizacién de la
auricula izquierda.

Intervalo PR: Es el tiempo que dura la despolarizacién auricular mas el
retraso del nodo auriculo-ventricular (AV). El intervalo PR aumenta con la
edad y con la disminucion de la frecuencia cardiaca.

Complejo QRS: Es la despolarizacion ventricular, cuyo vector medio es el
eje QRS. Su morfologia, es reflejo del equilibrio de fuerzas eléctricas
ventriculares derechas frente a izquierdas, por lo tanto varia con la edad. La
méaxima longitud es de 0,08 segundos en nifios y 0,10 segundos en adultos
sanos. La onda R es la primera onda positiva del complejo, mientras que la
onda S es la primera onda negativa tras la onda R.

Segmento ST: Es el segmento practicamente isoeléctrico comprendido entre
el final del complejo QRS vy el inicio de la onda T. Suele estar al mismo
nivel que el PQ. Es normal una elevacion o descenso de hasta 0,1 mV.

Onda T: Se corresponde con la repolarizacion ventricular y aparece al final
del segmento ST. Su polaridad suele ser positiva en todas las derivaciones.
La amplitud de la onda T es bastante variable de unas a otras derivaciones,
aunque nunca debe exceder de 0.6 mV.

Intervalo QT: Se considera desde el comienzo de la onda Q hasta el final de
la onda T. Representa el tiempo que transcurre la despolarizaciéon vy
repolarizacion ventricular. Suele representar un 45% de un ciclo (latido).
Varia con la frecuencia cardiaca, a mayor frecuencia mas corto, por ello se
aplica el QTc (corregido por frecuencia cardiaca) mediante la férmula de
BazettQTc = QT /VRR. En pacientes normales debe ser menos a 0,44

segundos.
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e Onda U: Aparece a veces en ECG normales y debe tener la misma direccion
de la onda T. Puede indicar, si no es asi, una cardiopatia isquémica.

e Intervalo RR: Es la distancia entra las ondas R pertenecientes a dos latidos
cardiacos sucesivos y refleja la duracion total de un ciclo cardiaco. La
variabilidad de este intervalo representa una medida de la variabilidad de
ritmo cardiaco y su estudio resulta muy significativo para el diagnostico de

diversas patologias cardiacas.

En la Tabla 2.1 se presentan los valores tipicos de amplitud de las ondas y de
duracion de algunos intervalos y segmentos del ECG para un sujeto normal segun (S6rnmo
& Laguna 2005). Cabe mencionar que la duracion de los mismos presenta una dependencia

significativa con la frecuencia cardiaca.

Denominacion Valor
Onda P 0.25 mV
E OndaR 1.60 mV
EL Onda Q 25% de laonda R
< Onda T 0.1a0.5mV
Intervalo PR 0.12a0.20 s
Intervalo QT 0.35a0.44s
S | SegmentoST | 005a0.155
£ Onda P 0.11s
e Complejo QRS 0.06a0.1s
Intervalo RR 06al10s

Tabla 2.1: Valores de amplitud y duracion de los intervalos, ondas y segmentos de un ECG y

frecuencia cardiaca normal

2.2.4  Espectro de frecuencia del ECG

El espectro de frecuencia de la sefial ECG esta concentrado principalmente en la
banda de 0.5 a 40Hz. En la Figura 2.7 se muestra el espectro de potencia de la sefial ECG,
de sus ondas principales (P, QRS, y T) y de algunas fuentes de ruido, como el ruido
muscular. Como puede apreciarse en dicha figura, las ondas de mayor contenido
frecuencial corresponden al complejo QRS, mientras que las ondas P y T presentan su
mayor energia por debajo de los 10Hz (S6rnmo & Laguna 2005).
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2.2. Sistema cardiaco

Asimismo, puede observarse que los artefactos se encuentran localizados en el
rango de bajas frecuencias (<15Hz), mientras que el ruido muscular presenta un espectro
esencialmente plano en el rango de la sefial ECG. Por ultimo, es necesario destacar que la
sefial ECG puede estar contaminada ademas por interferencias de la red eléctrica (50 / 60

Hz y sus frecuencias armonicas) por interferencias electromagnéticas de radio frecuencia.

-
(=]
B

08

0.6

04

Potencia relativa

= Artefacto de
‘i ! movimiento
\

0.0

RS
10 15 20 25 30 35 40
Frecuencia (Hz)

Figura 2.6: Espectro de frecuencia de un ECG normal.

2.2.5 Derivaciones

Como se mencionod anteriormente, el registro electrocardiografico es no invasivo y
se registra por medio de electrodos superficiales. La ubicacion de los electrodos en el
cuerpo no es arbitraria. Se colocan en determinadas zonas del térax y las extremidades, lo
que permite obtener un electrocardiograma con bajo nivel de ruido y nivel de amplitud
adecuado para dar un diagnostico.

La disposicion de las conexiones de cada par de electrodos recibe el nombre de
derivacion. En el registro ECG se utilizan habitualmente doce derivaciones (denominada,
estandar de 12 derivaciones), las cuales se detallan a continuacién:

e Derivaciones bipolares: Fueron propuestas por Einthoven y otros (1913) y
se conocen con el nombre DI, DIl y DIII. Son la diferencia de potencial
entre las extremidades: brazo izquierdo (LA) y derecho (RA), pierna

izquierda (LL). Las ecuaciones 2.1, 2.2 y 2.3 definen a cada una.

DI = VLA - VRA(EC 21)
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DII = VLL - VRA(EC 22)
DIII = VLL - VLA(EC 23)

e Derivaciones aumentadas: Fueron propuestas por Goldberger y se
denominan aVg, aV_ y aVe Son tomadas a partir de las derivaciones
bipolares y se definen por medio de las ecuaciones 2.4, 2.5y 2.6.

aVg = Vga — 400 (EC. 2.4
aVi, = Vi, — R (EC 2.5)

aVF = VLL - w (EC 26)

e Derivaciones precordiales: Son derivaciones unipolares y se registran en el
torax se registran 6 posiciones. El potencial se registra respecto del Terminal
Central de Wilson (en inglés WCT), en honor al fisico que introdujo esta
definicion. Representa el promedio de los tres electrodos de las extremidade,

segun la ecuacion 2.7.

Viver = LA BATD (EC 27)

Las derivaciones bipolares y aumentadas registran la actividad eléctrica del corazon
del plano frontal, mientras que las precordiales la actividad en el plano tranversal. La
Figura 2.7 muestra la ubicacion de los eletrodos del esquema de 12 rerivaciones estandar.
El electrodo denominado RL, hace referencia a la realimentacion de pierna derecha y se
utiliza para mejorar la calidad de la sefial. Su funcionamiento se analizara en capitulos

posteriores.
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2.2. Sistema cardiaco

(a)

RL LL

Figura 2.7: Derivaciones. (a) Electrodos en las extremidades, RL ayuda a reducir el nivel del ruido.

(b) Electrodos precordiales, cercanos al corazon.

Por otra parte, el Holter es el electrocardiograma ambulatorio que se adquiere por
periodos prolongados. Fue introducido en cardiologia en el afio 1948 por Norman J. Holter.
Es una prueba no invasiva ampliamente utilizada para evaluar anormalidades cardiacas. En
la actualidad es un dispositivo de dimensiones reducidas que posee menoria en la cual
almacena el registro, para luego ser analizada por un software de computadora. La
ubicacion de los electrodos depende de cuantos canales se adquieran (3, 5 y hasta 7
electros) y del tipo de cardiopatia que se pretende estudiar. No obstante, siempre se sitdan
cerca del corazén como se muestra en la Figura 2.8. En un estudio Holter, el electrodo de

realimentacion de pierna derecha, se coloca en la cresta iliaca derecha.

RED () BLUE (3-)

WHITE(1-) BLACK(2") WHITE (L) WHITE (1-) BLACK (2-)

7. O ®

LBROWN (+)

i RED (1+)
BROWN (24) ® o~——

) @)
O f i ) ORANGE (3+)

—) SREEN (RL) | =
3-LEAD PLACEMENT = GREEN (RL)
a) 3 Electrddos b) 5 Electrédos c) 7 Electrédos

Figura 2.8: Posiciones de los electrodos para equipos Holter (extraido del manual de uso de Holter
NorthEast Monitoring, Inc.)

Tambien se utilizan otras como la derivacion DIl modificada (derivaciones de
Mason-Likar), el electrodo correspondiente al brazo izquierdo se coloca en la fosa infra-
clavicular izquierda, el derecho se coloca 2 cm por debajo del borde inferior de la clavicula
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derecha. Finalmente, el tercer electrodo se coloca en la cresta iliaca derecha. De esta
manera todos los electrodos se en encuentran en el torso del paciente, y proveen una sefial
mas clara y libre de artefactos introducidos por el movimiento de las extremidades (Jowett
et al. 2005). El registro electrocardiografico de esta derivacion se encuentra en las bases de
datos utilizadas en esta tesis. La Figura 2.9 muestra la ubicacion de los electrodos en el
torso. Es esta configuracion tambien puede utilizarse el electrodo RL para disminuir el

ruido.

I

Figura 2.9: Derivacion DIl modificada

Finalmente cabe mencionar que los registros adquiridos a partir de las diferentes
derivaciones bipolares son similares entre si, por lo que no importa cual se adquiera cuando
se requiere diagnosticar arritmias cardiacas. Esto se debe principalmente a que dicha
patologia depende de las relaciones temporales entre las diferentes ondas del ciclo cardiaco.
Cuando se debe diagnosticar la lesion de los musculos ventricular o auricular, si adquiere
relevancia que derivaciones se registran porque las alteraciones de la contraccion del
musculo cardiaco o de la conduccion del impulso cardiaco modifican mucho los patrones
de los electrocardiogramas en algunas derivaciones, aunque no pueden afectar a otras (Hall
2011).

2.2.6  Arritmias Ventriculares

Algunos de los tipos mas preocupantes de las alteraciones de la funcion cardiaca se
producen como consecuencia de un ritmo cardiaco anormal. El coraz6n como bomba
requiere de un ciclo cardiaco bien definido que depende, a su vez, de la propagacion

ordenada del impulso de excitacion a través del sistema de conduccion intracardiaco. Entre
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2.2. Sistema cardiaco

las diferentes alteraciones se puede mencionar el ritmo anormal o desplazamiento del foco
de excitacion desde el nédulo sinusal, bloqueos en diferentes puntos de la propagacion del
impulso a través del corazon o vias anormales y generacion espontaneas de impulsos
anormales en casi cualquier parte del corazén (Hall 2011).

El ritmo normal del corazdon es el simusal, cuya frecuencia en reposo en sujetos
adultos oscila entre 60 y 100 latidos por minuto (Ipm) (Bayes de Luna 2014). En forma
genérica, se denomina arritmia a cualquier ritmo cardiaco que no corresponde al sinusal
normal. Las arritmias cuya frecuencia es menor a la normal se denominan bradicardias o
bradiarritmias y las que presentan frecuencias superiores se denominan taquicardias o
taquiarritmias (Hall 2011). No obstante, debe notarse que los ritmos sinusales por encima
de 100 Ipm o por debajo de 60 Ipm no suelen considerarse como arritmias malignas, ya que
la taquicardia o la bradicardia sinusales son una respuesta fisiol6gica comun a estimulos
simpaticos (por ejemplo, ejercicio) o vagales (por ejemplo, el suefio) del sistema nervioso
auténomo.

Las arritmias se clasifican en tres grupos: arritmias pasivas y arritmias automaticas
0 ectopicas (Bayes de Luna 2014):

Arritmias pasivas: son aquellas que aparecen cuando se inhiben las propiedades
del automatismo, estabilidad o conduccién de las estructuras responsables del inicio y
propagaciéon del impulso cardiaco. Se incluyen en este grupo las bradiarritmias, y las
alteraciones de la conduccion auriculoventricular (AV) o intraventricular (1V). Se presentan
casi siempre en forma de ritmos lentos.

Arritmias automaticas o ectopicas: Se originan en un foco irritable del corazon
con capacidad de despolarizarse espontaneamente durante la diastole (cuando el musculo
cardiaco se relaja) y actGan como un marcapaso, con funciones analogas al nédulo sinusal.
Los focos irritables suelen encontrarse en las auriculas, en el nodo o en la union AV o en el
sistema His-Purkinje de los ventriculos.

Segun el lugar donde se originen las arritmias automaticas pueden dividirse en
supraventriculares y ventriculares. Dentro del primer grupo se incluyen aquellas arritmias
que pueden generarse en el nodo sinusal, en las auriculas o en el nédulo AV; mientras que

las correspondientes al segundo grupo se originan exclusivamente en los ventriculos.
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Desde el punto de vista clinico, resulta fundamental identificar aquellos pacientes
que presenten arritmias ventriculares, ya que éstas son las responsables finales de la
mayoria de muertes subitas debidas a causas cardiacas (Priori et al. 2016). Dada su
importancia, se dara una descripcion mas detallada. El grupo de las arritmias ventriculares
esta compuesto por extrasistoles, taquicardia ventricular y la fibrilacion ventricular.

Las extrasistoles, también conocida como contracciones ventricular prematura
(CVP) se caracterizan por un cambio en la morfologia del complejo QRS, donde este tiene
una duracion mayor a 120ms. Son latidos que se adelantan al ritmo base, presentando una

pausa compensatoria que aumenta el intervalo RR, tal como se muestra en la Figura 2.9.

ML
T

Amplitud (mV)

481 4815 482 4825 483 4835 484 4845 485 4855
Tiempo (seg.)

Figura 2.10: Extrasistole ventricular. En rojo se muestra el latido de forma aberrante (registro #105
de la base de datos “MIT-BIH Arrhythmia Database™)

La morfologia aberrante del complejo QRS depende del foco desde donde se
produce, es decir, el latido ectopico va a tener distintas formas dependiendo de la region del
ventriculo donde el mismo se genere. En el caso de que todas las extrasistoles tengan una
misma morfologia de complejo QRS se denominan extrasistoles monofocales. En cambio,
si existe méas de un foco, hablaremos de extrasistoles multifocales, como se muestra en la
Figura 2.11.
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Foco 2

Normal

Normal

Amplitud (mV)

1224.5 1225 1225.5 1226 1226.5 1227 1227.5 1228 1228.5
Tiempo (seg.)

Figura 2.11: Extrasistoles multifocales (registro #106 de la base de datos “MIT-BIH Arrythmia
Database™)

Las extrasistoles pueden aparecer de distintas maneras en el registro de cada

paciente, hay casos en que se presentan de manera aislada, como asi también siguiendo una

determinada secuencia. Las mismas las podemos agrupar en bigeminias y trigeminias. La

primera consiste en una secuencia de mas de tres latidos en la cual un latido normal se

alterna con un ectopico tal como se muestra en la Figura 2.12a. La segunda se caracteriza

por la sucesion de una secuencia que consta de dos latidos normales seguido de un latido

ectdpico, como se muestra en la Figura 2.12b.

Amplitud (mV)

02
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0.05F T
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Tiempo (seg.) a) Tiempo (seg.) b)

Figura 2.12: a) Bigemina. b) Trigemina. (registro #106 de la base de datos “MIT-BIH Arrythmia
Database™)
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La taquicardia ventricular (TV) se define como la sucesion de tres o maés
contracciones ventriculares prematuras. Dependiendo de la frecuencia, la TV puede
clasificarse como lenta (100-130 Ipm) o rapida (130-250 Ipm). La taquicardia ventricular es
sostenida cuando su duracién es mayor de 30 segundos, lo cual provoca alteraciones
hemodindmicas. Es no sostenida cuando termina en forma espontanea antes de los 30

segundos (Figura 2.13).

ML

Un latido normal

/

Amplitud (mV)

-0.5

Latidos Normales

Taquicardia Ventricular

| | | 1 1 1 |
1458 1460 1462 1464 1466 1468 1470
Tiempo (seg.)

Figura 2.13: Taquicardia Ventricular (registro #205 de la base de datos “MIT-BIH Arrythmia
Database™)

Dependiendo de la morfologias de los complejos QRS ectdpicos, la TV puede ser
monoformas (todos los QRS son iguales) o poliformas (la forma de los QRS es cambiante).
Un caso particular de TV poliformas es la TV en “torsades de pointes”, en la cual cada 4 a

8 complejos QRS, se produce una inversion de polaridad del mismo (Figura 2.14).

“Torsades de pointes” VT Monomorphic VT

L L
[I— I Qr d
ar a

Figura 2.14: Taquicardia Ventricular monoforma y poliforma del tipo “torsadespointes”
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El aleteo ventricular es una arritmia maligna con una frecuencia cardiaca muy
elevada (250-300 Ipm). Se caracteriza por complejos QRS ondulados, de igual altura, sin
linea isoeléctrica entre ellos y sin que puede distinguirse la onda T. El aleteo ventricular es
un estado de inestabilidad eléctrica entre la taquicardia y la fibrilacion ventricular.

La fibrilacion ventricular (FV) es una arritmia habitualmente letal caracterizada por
contracciones parciales, irregulares y no sincronizadas de los ventriculos, sin que exista una
actividad mecénica eficaz del corazon. Generalmente, la FV conduce a un paro
cardiorrespiratorio y a la muerte del paciente si no se practica un tratamiento inmediato, tal
como la reanimacion cardiopulmonar y desfibrilacion eléctrica. Desde el punto de vista
electrocardiografico, esta caracterizada por ondas irregulares de alta frecuencia (entre 300 y
500 Ipm) con morfologia y alturas variables (véase Figura 2.15).
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Figura 2.15: Latidos Normales en un comienzo y luego Fibrilacion Ventricular (registro #426 de la
base de datos “MIT-BIH Malignant Ventricular Fibrillation Database™)

2.2.7 Muerte subita cardiaca

La muerte subita cardiaca (MSC) probablemente sea el desafio mas importante de la
cardiologia moderna. Se considera MSC a la que ocurre de manera inesperada dentro de la
primera hora desde el inicio de los sintomas o si se produce en ausencia de testigos cuando

el fallecido ha sido visto en buenas condiciones menos de 24hs antes de hallarlo muerto.
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Diferentes estudios han mostrado que la muerte subita se puede deber a diferentes
causas de origen cardiaco. Entre las principales se encuentran la insuficiencia cardiaca,
isquemia cardiaca, tanto crénica como en su fase aguda (infarto de miocardio) y a
cardiopatias de origen genético. En el caso de las dos primeras su incidencia es mayor en
adultos partir de los 35 a 40 afios. En el caso de la tercera puede ocurrir incluso en las
primeras décadas de vida, mientras se realiza una actividad deportiva o esfuerzo fisico.
Entre las cardiopatias de origen genético se pueden mencionar: miocardiopatia hipertrofica,
displasia/miocardiopatia arritmogénicadel ventriculo derecho (VD) y canalopatias.

Un aspecto importante de la muerte subita, es que independientemente de su origen
siempre desencadena en una arritmia cardiaca antes de producirse el deceso. Segun estudios
realizados el tipo de arritmia final que se producen son Taquicardia Ventricular, Fibrilacion
Ventricular y en menor medida a Bradiarritmia (Bayés de Luna & Elosua 2012). La Figura
2.16 resume las diferentes causas de la MSC y la cadena de eventos que la producen,

incluyendo las arritmias finales.
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Figura 2.16: Causas de la MSC. Arritmias finales, predomina la Bradicardia y la FV (extraido de
Bayés de Luna et al., 2012)

2.3 Sistema Respiratorio

2.3.1  Anatomia del sistema respiratorio

El sistema respiratorio se divide en dos partes principales, una son las vias
respiratorias (superiores e inferiores) y otra los pulmones. La Figura 2.16 ilustra los
principales 6rganos del cuerpo humano que intervienen en la respiracion.

Las vias respiratorias superiores estan formadas por la cavidad nasal y la faringe. La

cavidad nasal tiene como funciones principales: limpiar, calentar y humedecer el aire
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inhalado. Los pelos de la parte interna de la nariz son los encargados de filtrar el aire de las
particulas. Por otra parte, la gran los vasos sanguineos de la cavidad nasal tienen la funcion
de calentar el aire. La faringe, es un tubo Unico hueco y muscular que conduce el aire a la
laringe y el alimento al es6fago. Por medio del velo del paladar evita que los alimentos
vayan hacia las fosas nasales.

Las vias respiratorias inferiores estan formadas por la laringe, la trdquea, los

pulmones y el arbol bronquial. La laringe actia como una valvula que impide el paso de
alimentos y cuerpos extrafios al tracto respiratorio inferior. Ademas alli se encuentran las
cuerdas vocales que permiten la fonacién. La traquea conduce el aire desde la laringe hacia
bronquios y tiene un mecanismo para trasportar cuerpos extrafios que por medio de la tos.
Los pulmones, el izquierdo y el derecho, son los responsables de realizar el intercambio

gaseoso. Dentro de los pulmones se encuentran los bronguios.

T
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IZQUIERDO

Figura 2.17: Principales érganos que intervienen en la respiracion

Por otra parte los musculos respiratorios son los encargados de expandir y contraer

la caja toréacica que permite el ingreso y egreso de aire de los pulmones.
2.3.2  Fisiologia Respiratoria

Las células del cuerpo humano requieren incorporar continuamente oxigeno (O,)
para completar reacciones metabolicas y a su vez precisan deshacerse del didxido de
carbono (CO,) producido por esas reacciones. El sistema respiratorio, en conjunto con el

sistema cardiovascular, es el encargado de realizar el intercambio gaseoso entre las células
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y el medio ambiente. La Figura 2.17 ilustra los principales 6rganos del cuerpo humano que
intervienen en la respiracion.

La ventilacion pulmonar, es el proceso por el cual los pulmones intercambian aire
con la atmosfera. Esta constituido por dos etapas: inspiracion y espiracion. La inspiracion
es un movimiento que provoca la contraccion del diafragma, el ensanchamiento de las
costillas mediante la elevacién de los musculos intercostales y por lo tanto el incremento de
volumen de la caja torécica (Figura 2.18a).

La espiracion es un movimiento que provoca la distencion del diafragma y el
estrechamiento de las costillas debido a la presion ejercida por los musculos intercostales.
Este proceso causa la disminucién de volumen de la caja tordcica y en consecuencia la

expulsion del aire de los pulmones hacia el medio exterior (Figura 2.18b).

b)
Figura 2.18: Ventilacion pulmonar. a) Etapa de inspiracién. b) Etapa de espiracion.

Durante la inspiracion, el aire pasa a través de la nariz, en donde se calienta y
humedece. Una vez que alcanza a una determinada temperatura y nivel de humedad, pasa a
través de la faringe siguiendo la laringe y penetrando en la traquea. A la altura de los
pulmones la traquea se divide en dos bronquios (izquierdo y derecho) que a su vez se van
ramificando sucesivamente hasta ir clasificando cada tramo en bronquios secundarios,
terciario y bronquiolos. Al final de cada bronquiolo se agrupan los alvéolos en racimos
(Figura 2.19).
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Bronquios <——

Bronquiolos <———

Alveolos

Figura 2.19: Bronquios, Bronquiolos y Alveolos. En este Gltimo se produce el intercambio gaseoso

Los alveolos son pequefios sacos de aire en donde se realiza el intercambio gaseoso.
Cuando el aire inspirado es captado por los alveolos, una parte del O, presente atraviesa por
difusion las finisimas paredes alveolares, pasando a los capilares sanguineos en donde es
recolectado por los glébulos rojos. Al mismo tiempo, el CO, que lleva la sangre se desecha
atravesando las paredes capilares hacia los alveolos, en donde es expulsado al medio
ambiente por medio de la espiracion. EI O, es transportado a las células del organismo,
gracias a la hemoglobina presente en la sangre y la funcién del corazon dentro del sistema
circulatorio.El porcentaje de Saturacion de Oxigeno (%SpO,) es un signo vital que brinda
informacién acerca de la cantidad de oxigeno presente en el organismo de la persona
(Webster 1997b).

Finalmente, una persona en reposo respira entre 12 a 15 veces por minuto. Se
inspiran y espiran aproximadamente 500 ml por respiracion, es decir de 6 a 8 litros por
minuto (Hall 2011).

2.3.3  Enfermedad Pulmonar Obstructiva Cronica (EPOC)

La Enfermedad Pulmonar Obstructiva Crénica (EPOC) es una enfermedad muy
prevalente en la actualidad, con previsiones de aumentar en el futuro inmediato, que tiene
un gran impacto sobre la calidad de vida de las personas. Segun la Organizacion Mundial
de la Salud (OMS) en 2015 produjo 3 millones de muertes (5% de las muertes a nivel
mundial) (OMS 2017). La principal causa es el humo de cigarrillo, tanto para el caso de los
fumadores activos y activos. Otras causas son el padecimiento de asma prolongado y

contaminacion ambiental.
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La European Respiratory Society (ERS) y la American Thoracic Society (ATS),
define a la EPOC como “un proceso prevenible y tratable caracterizado por una limitacién
al flujo aéreo no completamente reversible, generalmente progresiva y asociada a una
respuesta inflamatoria anormal de los pulmones a particulas 0 gases nocivos,
fundamentalmente producida por el habito tabaquico” (Piqueras & Garcia-Navarro 2010).
La EPOC afecta a diferentes o6rganos, tal como, vias aéreas, alveolos, musculos
respiratorios y esqueléticos

La Bronquitis Cronica es una manifestacion clinica de EPOC y se caracteriza por
una produccién excesiva de moco con expectoracion recurrente por lo menos 3 meses al
afio, durante 2 aflos 0 mas. Se encuentran en pacientes fumadores (tos matutina) y se
relaciona con la obstruccion de las pequefias vias aéreas.

En la bronquitis cronica produce un severo estado discapacitante que va
acompafiado de un aumento de la resistencia al flujo de aire, hipoxia y usualmente
hipercapnia (elevacion anormal de CO2 en sangre). La principal anomalia es un cierre
prematuro de las vias aéreas estrechadas durante la espiracion (Piqueras & Garcia-Navarro
2010).

El Enfisema pulmonar es otra manifestacion de EPOC y se define en términos
anatémicos como la dilatacion anormal y permanente de los alvéolos (espacios aéreos
respiratorios distales a los bronquiolos terminales) que va acompafiada de una destruccion
de sus paredes y sin una fibrosis evidente. Esta patologia comprende también un proceso
destructivo no solo del parénquima pulmonar sino también de las vias aéreas de
conduccidén. Esta afeccion rara vez existe sola, se presenta con bronquitis cronicas
asociadas a bronquiectasia, asma, etc. Provoca una disminucion de la fuerza de retroceso
elastico de las paredes pulmonares, no que se traduce en un aumento del tiempo de

espiracion en cada ciclo respiratorio (Piqueras & Garcia-Navarro 2010).
2.3.3.1 Diagnostico del EPOC
El diagnéstico de la EPOC la debe realizar un médico especialista, en base a

diferentes pruebas y analisis diagndsticos e historia clinica del paciente. Entre las pruebas

fisicas que se realizan estd la de medir cantidades maximas de volumen de aire que el
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paciente es capaz de inspirar y espirar de los pulmones, para ello se utiliza un dispositivo
denominado espirémetro (Hall 2011).

Por lo tanto la deteccion de esta enfermedad no podria hacerse solamente con un
dispositivo de monitoreo ambulatorio. No obstante, al ser una enfermedad progresiva con el
transcurro del tiempo la salud del paciente puede deteriorarse en forma repentina. Esto
provoca que el paciente sea hospitalizado de urgencia o en lo que es peor se produzca su
muerte. En tal sentido, una deteccion temprana de dicho deterioro contribuird a disminuir
las hospitalizaciones, la probabilidad de muerte y aumentar la calidad de vida del paciente.

Estudios han mostrado resultandos positivos sobre el tratamiento de EPOC, a partir
del uso de sistemas de Telesalud, los cuales solamente miden signos vitales de la persona

(ritmo cardiaco, cantidad de respiracion y %SpO,)(Segrelles Calvo et al. 2014).

2.3.4 Sindrome de Apnea-Hipopnea del Suefio

El Sindrome de Apnea/Hipopnea del Suefio (SAHS) es un trastorno respiratorio
frecuente, que segun se estima afecta en forma severa a 1 de cada 15 adultos a nivel
mundial (Ma et al. 2016) y alrededor del 5 al 10% de los nifios (Borsini et al. 2018). No
obstante, se cree que dicha proporcién puede ser mayor debido a la cantidad de personas
que lo padecen y no esta diagnosticada. Ademas, el SAHS esta estrechamente relacionada
con la obesidad, cuyos indices de padecimiento estan aumentando a nivel mundial (Hruby
& Hu 2015).

El SAHS tiene consecuencias directas en el sistema cardiorespiratorio (Borker et al.
2018). Entre las complicaciones que puede provocar se encuentran la insuficiencia
cardiaca, hipertension severa, arritmias, aumento del riesgo de sufrir un ACV y exceso de
somnolencia diurna. Esto ultimo aumenta la probabilidad de sufrir accidentes de trafico y
laborales (De Chazal et al. 2015). Por otra parte, los pacientes que no estan diagnosticados
pueden sufrir consecuencias severas luego de una intervencion quirtrgica (Liao et al.
2009). La falta diagndstico de esta enfermedad constituye un problema de salud publica
(Young et al. 2002).

Segun la American Academy of Sleep Medicine (AASM) se caracteriza por

recurrentes episodios de Apneas e Hipopneas. La primera se define como la ausencia o

31



2.3. Sistema Respiratorio

reduccion superior al 90% del flujo respiratorio por 10 segundos o mas, durante el suefio.
La segunda, consiste en una reduccion del flujo superior al 30% e inferior al 90% durante
10 segundos 0 mé&s y que se acompafia de una caida en el %SpO, igual o superior al 3% y/o
un microdespertar (en inglés arousal) (Richard B Berry, Budhiraja, Gottlieb, Gozal, Iber,
Kapur, Marcus, Mehra, Parthasarathy, Quan, Redline, Strohl, Sally L Davidson Ward, et al.
2012).

Las Apneas/Hipopneas pueden ser consecuencias de diferentes afecciones, es por

ello que se clasifican de la siguiente manera (De Chazal et al. 2015):

e Obstructivas, debido a una obstruccion en las vias respiratorias superiores,
en las que hay esfuerzo pero no flujo respiratorio (Figura 2.20a).

e Centrales, se deben a un problema del sistema nervioso central, no hay flujo
ni esfuerzo respiratorio (Figura 2.20Db).

e Mixtas, un evento que comienza debido a un problema central, mientras que
las vias superiores estan obstruidos, por lo que se observa un aumento
significativo del esfuerzo respiratorio y no del flujo al final del evento
(Figura 2.20c).

Flujo Nasal j\/\ f\j\/
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Flujo Oronasal J’\
Mov. De Térax .JM&,./\\—N\JJ/\"\A \ a) Apnea_
(\ Obstructiva
Mov. Abdomen M/\/\/
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Flujo Nasal j\/\, Jq
Flujo Oronasal
Mov. De Térax b) Apnea
Central
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%Sp0,
Flujo Nasal — (\\//\_
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Flujo Oronasal
\
c) Apnea
Mov. De Térax \ N)'| f
\,/\_—r——— ixta
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Figura 2.20: Apneas: a) Obstructiva, b) Central, ¢) Mixta. (Modificado de R. Berry, 2012)
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2.34.1 Diagndstico del SAHS

El estudio de Polisomnografia (PSG) es considerado como el “gold standard” para
el diagndstico de pacientes con SAHS. Dicho estudio consiste en adquirir diferentes sefiales
biomédicas durante una o mas noches en un laboratorio de suefio. Usualmente un estudio
de PSG, incluye el registro de las sefiales EEG, EOG, ECG, EMG, de flujo oronasal,
%Sp0, y esfuerzo respiratorio de abdomen y/o térax (Shokoueinejad et al. 2017). El
estudio es realizado por la supervision de un técnico y luego el diagnostico lo realiza un
especialista. La Figura 2.21 muestra un paciente conectado a un equipo de PSG.

La AASM ha propuesto un conjunto de reglas y procedimientos, las cuales permiten
detectar y caracterizar los eventos de Apneas/Hipopneas, ademas de estandarizar la
terminologia utilizada.

El analisis de las sefiales registradas se realiza por medio de un software. EI mismo
tiene cargadas las reglas de la AASM antes mencionadas, y en base a ello realiza la
deteccion de eventos. Una vez determinada la cantidad de eventos, calcula el Indice de
Apnea/Hipopnea por hora (AHI, por sus siglas en ingles). Luego si su valor es <5 el
paciente es considerado Normal, si es >5 y <15, Leve, si es >15 y <30, Moderado, y >30
Severo. A partir de dichos indice y otros datos sobre el paciente, tal como, su presién
arterial, indice de masa corporal, entre otros, el médico realiza el diagndstico e indica un

tratamiento (Borsini et al. 2018).

Figura 2.21: Paciente conectado a un equipo de PSG
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La gran cantidad de sensores que van adosado al paciente durante un estudio de
PSG hacen que la comodidad del paciente se vea afectada y ademas su complejidad técnica
hace dificil su interpretacion (Borsini et al. 2012). Por otro lado, ademés del equipamiento
y las instalaciones adecuadas, requiere de la presencia de personal especializado. Esto hace
que tenga un alto costo, ademas de las demoras producidas por la demanda de dichos
laboratorios (Nigro et al. 2013).

Con el objetivo de disminuir los costos y facilitar el diagnostico de los pacientes con
sospecha de SAHS moderado o severo, la AASM aprueba los estudios realizados en la casa
del paciente utilizando Monitores Portatiles de Suefio (MPS). Cabe mencionar, que la
AASM ha considerado estos casos, debido a la posibilidad que el paciente pueda sufrir
otras afecciones severas que lo imposibiliten de trasladarse a un laboratorio de suefio, como
asi también, para evaluar la evolucion de un paciente que ha sido diagnosticado y tratado
(Collop & Anderson 2007). Ademas se ha considerado el uso de la Telemedicina para esta
aplicacion (Verbraecken 2016).

Los MPS son conocidos cominmente como Poligrafos y la AASM los clasifica
como Tipo Ill. Cuentan con cuatro sensores, los cuales son: Sensor de Flujo Oronasal,
Sensor de Esfuerzo Respiratorio de Torax y Abdomen, y finalmente el sensor de %SpO..

De acuerdo a las reglas de la AASM vistas en la subseccion anterior, el Sensor de
Flujo Oronasal, es el mas importante. Por tal motivo, la AASM lo considera como el sensor
primario para la deteccidn de eventos de Apnea/Hipopnea. Por otro la define a los sensores
de esfuerzo respiratorio como alternativos cuando no estd presente la sefial de flujo
(Richard B Berry, Budhiraja, Gottlieb, Gozal, Iber, Kapur, Marcus, Mehra, Parthasarathy,
Quan, Redline, Strohl, Sally L Davidson Ward, et al. 2012).

2.4 Conclusiones

En este capitulo se han presentado las bases anatomofisioldgicas de los sistema
cardiaco y respiratorio, para comprender algunas patologias de gran relevancia, que son de
interés para esta tesis. Su conocimiento es importante ya que ha permitido definir los

requerimientos del dispositivo desarrollado.
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En el caso de la actividad cardiaca, interesa la determinacion de la frecuencia
cardiaca (HR, por sus siglas en inglés) y la deteccion de arritmias ventriculares. Para ello,
se desarrollo el hardware que permite registrar el ECG y a partir ese datos, por medio de
algoritmos disefiados en esta tesis, medir HR y detectar dichas arritmias.

Por otra parte, también realiza la monitorizacion de la actividad respiratoria y para
lo cual se disefia el hardware y los algoritmos correspondientes. Para realizar un
seguimiento de la EPOC se registran parametros, tales como, la frecuencia respiratoria y la
%Sp0O,. Para la monitorizacion del SAHS el sistema calcula el indice AHI basado en

sensores alternativos, tal como, los de esfuerzo de térax y abdomen.
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3.1. Introduccion

Capitulo 3

Antecedentes

3.1 Introduccién

Debido al gran avance de la microelectronica y las telecomunicaciones, en los
ultimos afios han surgido diferentes propuestas sobre dispositivos de monitorizacion
ambulatoria y remota. Se pueden distinguir dos grupos principalmente, el primero son los
utilizados en aplicaciones clinicas y el segundo, para deporte y cuidado personal. La
principal diferencia entre ambos es que en el caso del primero requiere cumplir con
normativas de dispositivos médicos y estar certificados con algin organismo oficial, tal
como, FDA (Food and Drug Administration) en Estados Unidos o ANMAT en Argentina.

En todos los casos presentan caracteristicas comunes, tal como, alimentacion por
baterias, portabilidad y disponibilidad de algin tipo de comunicacion inalambrica. Uno de
los parametros que la mayoria incluye es la monitorizacion del ritmo cardiaco.

En este capitulo se evallan dispositivos médicos que estén certificados ante un
algin organismo y estén disponibles comercialmente. ElI hecho que cuenten con
certificacion implica que han pasado por un lago proceso de la validacion de sus
funcionalidades. Asimismo, también se han considerado publicaciones cientificas en las

cuales se reportan el desempefio de estos dispositivos.
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3.2 Monitorizacion de signos vitales

Un tipo de dispositivos muy difundido son aquellos que solamente monitorizan
signos vitales. Estos incluyen los ritmos cardiaco y respiratorio, el porcentaje de saturacion
de oxigeno (%Sp0,), la temperatura corporal y la presion arterial.

En primer lugar se encuentra el sistema Visi Mobile System, es uno de los mas
completos y difundidos en el ambito médico (Welch et al. 2016). Permite la monitorizacion
de todos los signos vitales y dispone de comunicacion inalambrica Wi-Fi para el envio de
toda la informacion a una estacion de control. Brinda la posibilidad de configurar alarmas,
para alertar cuando alguno de los parametros esta fuera de los valores esperados. La Figura
3.1 es una ilustracion de este sistema. Como puede observarse, debido a la gran cantidad de
sensores que se conectan al cuerpo del paciente, su uso esta recomendado para ambientes
hospitalarios. Su principal finalidad es permitir la movilidad del paciente dentro de un

hospital o centro de salud y al mismo tiempo monitorizar sus pardmetros basicos.

(]
-

r 4

Figura 3.1: Visi Mobile System, todos los signos vitales.

Por otra parte, para la monitorizacion de signos vitales fuera del &mbito hospitalario
se han vuelto muy populares los relojes inteligentes (smartWatch) que permiten el registro
de algunos signos vitales. Si bien hay muchos modelos, no todos cuentan con
certificaciones como un dispositivo médico. En tal sentido, el reloj E4 wristband, de la
firma Empatica cuenta con certificaciones internacionales como dispositivo médico y

permite la monitorizacion remota del ritmo cardiaco y temperatura. Dispone de conexion
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inalambrica Bluetooth y una plataforma web para la visualizacion de la informacion

adquirida (McCarthy et al. 2016). La Figura 3.2 muestra una imagen de dicho dispositivo.

Figura 3.2: Reloj E4 wristband, registra ritmo cardiaco y temperatura

Los relojes para deportistas o cuidado personal, la oferta es mayor. En muchos casos
las funcionalidades son similares y la tecnologia también. No obstante, carecen de

certificaciones por lo que no pueden ser utilizados para aplicaciones clinicas.

3.3 Monitorizacion de signos vitales y sefales

A diferencia de los sistemas analizados en la seccion anterior, se puede distinguir
otra clase de dispositivos que ademas de registrar y transmitir signos vitales, también
brindan el registro de alguna sefial biomédica. Este es el caso del dispositivo VitalPatch de
la firma VitalConnect y el mismo se muestra en la Figura 3.3 (Selvaraj 2014). El
dispositivo adquiere un canal electrocardiografico (ECG), ritmo cardiaco y respiratorio,

temperatura corporal, entre otros parametros.

Figura 3.3: VitalPath, adquiere signos vitales y sefial ECG
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El sistema dispone de comunicacion Bluetooth para enviar toda la informacion a
una interface remota de visualizacién. Dicha interface se muestra en la Figura 3.4. Cabe
sefialar que este sistema cuanta con certificacion de FDA para aplicaciones médicas. Una

caracteristica adicional que dispone este sistema, es la deteccion de caidas.

HEART RATE (BPM)

Il - Notification

Figura 3.4: Interface remota de visualizacion de datos del dispositivo VitalPath

Por otra parte, el dispositivo BioHarness de la firma Zephyr Technology (Figura
3.4), a diferencia del caso anterior, ademas, adquiere la sefial respiratoria. Dispone de
comunicacion Bluetoooth para comunicar los datos adquiridos a un teléfono celular (Igbal
et al. 2016).

Figura 3.5: Dispositivo BioHarness, adquiere sefial respiratoria

3.4 Monitorizacion y deteccion de eventos

Otra clasificacion de dispositivos, son aquellos que realizan el registro de signos
vitales y sefiales biomédicas, y ademas realizan la deteccion de algun evento cardiaco o
respiratorio. Dicha deteccion la realizan a través de algoritmos que pueden estar embebidos

en el dispositivo o envian los datos a una central y esta los procesa. Uno de los dispositivos
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mas relevantes que pueden encontrarse es el denominado Zenzor de la firma Intelens
(Catherwood et al. 2015). Adquiere ritmo cardiaco y respiratorio, y ademas detecta
arritmias cardiacas. Toda la informacidn registrada se envia por medio Wi Fi a una base
datos y luego los datos son analizados por algoritmos. Posee dimensiones reducidas y se

muestra en la Figura 3.6.

Figura 3.6: Dispositivo Zenzor, detecta ritmo cardiaco y respiratorio, ademas de arritmias

Un dispositivo similar al antes mencionado es Bodyguardian Heart de la firma
Preventice (O’Connor et al. 2017). Realiza la monitorizacion de la actividad cardiaca y
deteccidn de arritmias. Se comunica con un teléfono celular por medio de una aplicacion y

comunicacion Bluetooth. EI mismo se muestra en la Figura 3.7.

Figura 3.7: Dispositivo Bodyguardian Heart

Los dispositivos vistos hasta el momento solo detectan eventos cardiacos. Para
eventos respiratorios, en particular para monitorizacion del suefio se encuentra el
dispositivo BM2000A Wrist Pulse Oximeter (Sleep Screener), de la firma Shanghai
Electronic (Risso et al. 2016). El dispositivo registra %Sp0O, y el ritmo cardiaco durante el
suefio. Dispone de comunicacion Bluetooth para enviar todos los datos adquiridos a un
teléfono celular y luego una aplicacién calcula pardmetros, tal como, el indice de

apnea/hipopnea del suefio (AHI). No realiza deteccion de ningin evento cardiaco. El
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mismo tiene el formato de un reloj y se muestra en la Figura 3.8. Est& aprobado por la FDA

y otros organismos de Europa.

Figura 3.8: Monitor de suefio, BM2000A Wrist Pulse Oximeter

3.5 Discusion

En las secciones anteriores se han analizado los dispositivos comerciales mas
relevantes. En primer lugar se pueden distinguir dos grupos de dispositivos. El primero, son
los dispositivos que registran la informacion del paciente y la transmiten para que sea
analizada en una interface de visualizacion y por lo tanto no generan ninguna alarma o
notificacidn sobre algin cambio en el paciente. En este grupo se encuentra el dispositivo E4
wristband, BioHarnes y BM2000A Wrist Pulse Oximeter.

El segundo grupo, realiza el registro de la informacion, la transmite y envia alertas o
notificaciones de determinados eventos. El sistema Visi Mobile, ademas de registrar y
transmitir la medicion de los signos vitales, detecta cuando alguno de estos esta fuera de
rango y emite una alerta, hacia un panel central o el médico que lo trata dentro del hospital.
Por otra parte, el dispositivo Zenzor, ademas de transmitir la informacion registrada cuenta
con algoritmos embebidos, propietarios, que permiten detectar arritmias cardiacas y
notificar a un centro de salud. Un dispositivo similar a este es Bodyguardian Heart. Cabe
mencionar que en todos los casos no se pueden seleccionar diferentes destinatarios de los
mensajes de alerta. Ademas el envio de estas Gltimas, requiere que tanto el paciente como
el médico dispongan de conexion a internet.

Es importante mencionar que las diferentes opciones estan enfocadas en analizar la
actividad cardiaca o respiratoria. Ninguna de las soluciones analizadas realiza un analisis

ambas sefales y trasmite notificaciones en base a ellas. Esto se puede visualizarse en la
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Tabla 3.1 que resume las caracteristicas de los sistemas analizados y ademas incluye las

caracteristicas del sistema propuesto en esta tesis.

Tabla 3.1: Resumen de las caracteristicas de los sistemas de telesalud

Signos Vitales Sefales Deteccion
Sistema Ritmo Ritmo o Problemas
. . . %Sp0O, ECG Resp Arritmias . .
Cardiaco Respiratorio Respiratorios
Visi Mobile
E4 wristband
VitalPatch
BioHarness
Zenzor

Bodyguardian
Heart

BM2000A

Propuesto

AR IR N N NN RN

U NN x <«

| 4] 3| > > 3 > <

UXx SN YXxXx

<] 3 x| < % X X

|3 < </ 3 3 X
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3.6 Conclusiones

De acuerdo al analisis de los diferentes dispositivos de telesalud disponibles en el

mercado que cuentan con certificaciones médicas, se concluye que el sistema propuesto

presenta un grado de innovacion significativos debido a que realiza el procesamiento de la

sefial cardiaca y respiratoria para la deteccion de arritmias y apneas. Ademas permite

seleccionar los diferentes destinatarios de las alarmas, para que pueda ser asistido. Por

ultimo, la transmision de dichas alarmas no requiere de conexion a internet, solamente de la

red de telefonia celular.
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Capitulo 4

Arquitectura del Hardware del Dispositivo

4.1 Introduccion

En este capitulo se presenta el hardware del dispositivo desarrollado, brindando
detalles de sus principales componentes. La Figura 4.1 muestra su diagrama de bloques
general.

Las sefiales electrocardiografica (ECG) y respiratoria (RESP) son adquiridas con
electrodos colocados sobre el paciente. Posteriormente, un blogue de acondicionamiento se
encarga de amplificarlas, filtrarlas y convertirlas a un formato digital. EI procesamiento de
las sefiales registradas se realiza con un microcontrolador (MCU), el cual ademéas se
encarga de gestionar el mddulo Bluetooth para el envio de las alarmas e informacion
registrada, el almacenamiento de datos y la monitorizacién del estado de la bateria.El
maédulo de comunicacion Bluetooth, realiza la modulacién de radiofrecuencia e implementa
protocolos para transmitir informacion hacia el teléfono del paciente. En forma simultanea
una tarjeta de memoria flash almacena dicha informacion.

Finalmente, un componente importante en el dispositivo es la bateria. La misma es
monitoreada a fin conocer su estado de carga para poder alertar al paciente cuando se

requiere su recarga.
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Radio Bluetooth

g

Acondicionamiento Procesamiento

ECG
Deteccion de Protocolos de

Eventos Cardiacos Transmision
y Respiratorios Bluetooth
Electrodos

Amplificador Filtrado \ l/
ADC — Microcontrolador
Actividad Respiratoria (Mcu)
Actividad / I\
Respiratoria

Obtencién del Esfuerzo
Respiratorio Control de Control Monitor
Almacenamiento de Bateria
, Monitor de .
Bateria E> , Almacenamiento
Bateria

Figura 4.1: Diagrama de Bloques General del dispositivo disefiado

4.2 Electrodos

4.2.1  Aspectos tedricos

Los electrodos se encargan de registrar la sefial ECG y Respiratoria en la superficie
de la piel de la persona monitorizada. En forma intuitiva, los electrodos se pueden
considerar como una interface que conduce la corriente eléctrica del cuerpo hacia el
circuito electronico de medicion. No obstante, es mas complejo dado que cumple con la
funcién de transductor. Los liquidos intracelulares y extracelulares contienen iones libres y
los tejidos del cuerpo se comportan como un electrolito. Por tal motivo, en el cuerpo del
paciente se produce una corriente ionica. Por otra parte, el circuito de medicion es de
material metalico, por lo que tiene electrones libres.

El electrodo cumple la funcion de transductor, dado que transforma la corriente
ionica del cuerpo de la persona, en corriente de eléctrica dentro del circuito de medicion. El

comportamiento de la interface electrodo-piel, se puede explicar a partir del analisis de lo
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que ocurre en la interface de un electrodo-electrolito geneérico. La Figura 4.2 muestra el
electrodo y electrolito. El primero consiste en un metal de &tomos C y el segundo es una
solucion acuosa que contiene iones, cationes (C*) y aniones (A"). Es importante mencionar
que en el electrolito no hay electrones libres y en el metal no hay iones libres. Si se asume
que la corriente I, fluye desde el electrodo hacia el electrolito, entonces los electrones libres
del metal (e") y los aniones del electrolito fluyen en sentido opuesto a I, mientras que los

cationes lo hacen en el mismo sentido.

:- > Interface Electrodo-Electrolito
c <~
.| =
- A .
Electrodo <—° < Electrolito
e&' C c—>
<A
cr—>
|
—

Figura 4.2: Electrodo metalico y Electrolito acuoso

El intercambio entre iones y electrones se produce por medio de reacciones
quimicas como las que se muestran en las ecuaciones (3.1) y (3.2), en las cuales n y m son

electrones de valencia, respectivamente.

CoC"™+ne” (3.1)
A" o A+me” (3.2

Si se asume que los atomos que componen el electrodo, son del mismos que los
cationes, entonces cuando | no es nula, se produce un electron libre en el electrodo y un
catién en el electrolito, tal como lo indica (3.1). Por otro lado, los aniones fluyen hacia la
interface y alli se oxida produciendo un electrén libre (3.2). Dicho electrén luego interviene
en la reaccion (3.1), el cual se une a un cation y producen un atomo C que se une al
electrodo.

Cuando no hay circulacién de corriente (I nula) también se producen reacciones. Si

un electrodo entra en contacto con un electrolito, que tiene iones del metal del electrodo y
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eléctricamente neutro la reaccion de la ecuacién (3.1) comienza a producirse de inmediato.
La direccion en la que se produce la reaccion dependera de diversos factores, por ejemplo,
la concentracion de iones en la solucion.

Una vez que la reaccién ha alcanzado el equilibrio, cambia la concentraciéon de
aniones y cationes del electrolito en la region de la interface. Esto provoca que las
inmediaciones de dicha interface presente un nivel de potencial diferente que el resto del

electrolito. La diferencia de potencial se denomina potencial de media celda y depende del

metal del electrodo, la concentracion de iones de la solucion y la temperatura, entre otras
consideraciones secundarias.

El potencial de media celda es un parametro importante al momento de disefiar los
circuitos de acondicionamiento de sefial destinados a adquirir sefiales biomédicas, dados
que estas son de baja energia. La Tabla 3.1 muestra el potencial de media celda para
electrodos de diferentes materiales. Debido a que no es posible medir dicho potencial sin
otro electrodo, los valores de referencia se obtienen considerando el segundo electrodo uno

de hidrégeno y el cual es referencia (Neuman 2009b).

Tabla 4.1: Potencial de Media Celda para los electrodos de materiales mas comunes. El electrodo de

Hidrogeno es la referencia y la temperatura 25°C

Material y Reaccion Potencial (Volt.)

Al - AIP* + 3e” -1.706
Zn - Zn?** + 2e” -0.763
Cr — Cr3* + 3e~ -0.744
Fe - Fe?* + 2e~ 0.409
Cd - Cd? + 2e~ 0.401
Ni - Ni? + 2e~ -0.230
Pb - Pb? + 2e~ 0.126

Hy, > 2HY + 2e~ 0.000 (es la referencia)
Ag +Cl= - AgCl + e~ +0.223
2Hg + 2Cl~ - Hg,Cl, + 2e~ +0.268
Cu - Cu?t + 2e~ +0.340
Cu-Cut+e” +0.522
Ag - Agt+e” +0.799
Au - Audt + 3e” +1.420
Au > Aut +e” +1.680
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4.2.2 Tipos de electrodos

Desde el punto estrictamente tedrico se pueden distinguir dos tipos de electrodos,
los Perfectamente Polarizables (EPP) y los Perfectamente No Polarizables (ENP). En el
primer caso el electrodo se comporta como un capacitor, en tanto que en el segundo, la
corriente no necesita energia para pasar a traves de la interface electrodo-electrolito. Esto
significa que su comportamiento se asemeja a un conductor (Neuman 2009a).

En la préctica ninguno de estos electrodos es posible de fabricar, no obstante se han
creado algunos con caracteristicas que se le asemejan. Un caso de ello son los electrodos de
plata/cloruro de plata (Ag/AgCl) gue presenta un bajo potencial de media celda (223 mV) y
un comportamiento no polarizable, proporcionando mayor estabilidad en la medicién de
potenciales cardiacos. Son de bajo costo y se pueden conseguir en farmacias.

La Figura 4.3a, muestra una vista frontal del electrodo de Ag/AgCl y en la misma se
observa el conector que permite el vinculo con el circuito electrénico. La Figura 4.3b, es la
vista posterior del electrodo y en la cual se puede observar el gel que permite disminuir la
impedancia electrodo-piel. Debajo de este, se encuentra el AgCIl que aporta los iones

necesarios para la reaccion con el electrodo de Ag que se encuentra en la capa mas inferior.

® 2

a) b)
Figura 4.3: a) Electrodo, vista del conector. b) Vista del gel del electrodo

La Figura 4.4a muestra el modelo eléctrico de un electrodo genérico, incluyendo el
potencial de media celda, el modelo eléctrico del gel y de las diferentes capas de la piel. En
la Figura 4.4b se muestra el modelo eléctrico del electrodo de Ag/AgCl. Debido a la
presencia del gel, estos electrodos se denominan himedos, en contraste con otros que el
material conductor se encuentra en contacto con la piel (Figura 4.4c). Esta ultima clase se

denomina Secos.
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Figura 4.4:a) Capas de la piel y su respectivo modelo eléctrico. b) Modelo eléctrico del electrodo
himedo de Ag/AgCl. c) Modelo del electrodo seco. d) Modelo del electrodo capacitivo. e) Modelo del
electrodo capacitivo con dieléctrico. (Extraido de Mike Chi et al., 2010)

Existen otros modelos de electrodos, semejantes a los EPP, en el que no hay
contacto galvanico entre el material metéalico del electrodo y la piel del paciente. Entre
medio de ambos hay algin material aislante que actia como dieléctrico. La Figura 4.4d
muestra un electrodo recubierto con material aislante y el modelo eléctrico resultante. A
diferencia del caso del electrodo seco, posee una componente capacitiva en lugar del
potencial de media celda. La Figura 4.4e es un electrodo igual que el caso anterior pero
como material aislante utiliza algodén. Este material incrementa el valor de las
componentes resistivas resultantes, por lo que adquieren mayor relevancia las capacitivas.
Por tal motivo, este tipo de electrodos se denominan Capacitivos.

Con el surgimiento de los dispositivos vestibles (en inglés, wereables) han
adquirido gran interés aquellos electrodos que puedan incluirse como parte de la vestimenta
habitual de las personas. En particular, los electrodos Capacitivos con dieléctrico de
algodon (material utilizado las prendas de vestir) y los Secos construidos con hilos y telas
conductoras, han sido objeto de estudio en diversos trabajos cientificos.

El estudio del comportamiento de los electrodos se ha realizado en la bibliografia
por medio de experimentacién y modelos matematicos. La Figura 4.5a muestra los
principales elementos del circuito de medicion de biopotenciales con electrodos y a partir
del cual se construye un modelo para su andlisis. Principalmente, se distinguen la superficie

de la piel, la interface electrodo-piel, elelectrodo, amplificador y el blindaje de la
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conexiones (en inglés, Shield), el cual permite disminuir el ruido debido a interferencias

externas.

SHIELD

a
) Cs ;
-H Amplificador !
0 Interface
Superflf:le Electrodo
de la Piel Piel (Zc)
i Salida (Out)
[|
b) Il
Cs
Zc Vn
Vo
'—
Vs
Zi In

Figura 4.5: a) Conexion del electrodo a la superficie de la piel. b) modelo eléctrico del conjunto
electrodo-amplificador (modificado de Mike Chi et al., 2010).

El modelo eléctrico del conjunto electro-amplificador se muestra en la Figura 4.5b.
Dado que el amplificador es un dispositivo semiconductor, esta compuesto por junturas de
material tipo P y N. Dichas junturas generan ruido y en el modelo se representa con la
fuente de tension v,,. El amplificador operacional requiere un flujo de corriente constante
en sus entradas para polarizarlas, denominada de bias. En el modelo esto se denota como i,,
y es otra fuente de ruido dentro del circuito.

La capacidad de C; es el acoplamiento capacitivo que existe entre el electrodo, las
conexiones al circuito y el blindaje. La fuente de tension V; representa el potencial eléctrico
gue se registran en los tejidos de la piel. Por dltimo, los pardmetros Z; y Z., son la
impedancia de entrada del amplificador operacional y el acoplamiento electrodo-piel,
respectivamente.La impedancia de acoplamiento Z,., tiene una componente capacitiva y

resistiva tal como se muestra en la ecuacion 3.3.

.1
ZC = RC +](u_CC (33)
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El ruido intrinseco del conjunto electrodo-amplificador y los efectos de los
artefactos son analizados en el trabajo de (Chi et al. 2010) en base al modelo presentado.
Concluye que el menor nivel de ruido se obtiene cuando el valor de la componente resistiva
de la impedancia de acoplamiento Z. es muy bajo (no hay oposicion a la corriente), o bien,
es muy elevado. Esto ultimo significa que el acoplamiento es solo capacitivo.

Por otra parte, respecto a los artefactos se distinguen dos tipos de movimientos. El
primero, modifica la separacion entre el electrodo y la piel (transversal). Segun el anélisis,
sus efectos se reducen cuando el potencial del blindaje es igual al registrado por el
electrodo, lo cual significa que el amplificador debe ser de ganancia unitaria. El segundo de
los movimientos, es la friccién (movimiento longitudinal) y se concluye que sus efectos son
menores cuando la componente resistiva de la impedancia de acoplamiento es muy baja, 0
bien, cuando el valor de la componente capacitiva es elevado. Este Gltimo caso, es dificil de
incrementar dado que depende de la forma de electrodo y los materiales utilizados.

La respuesta en frecuencia también es otra caracteristica de interés de los electrodos
capacitivos y secos. En particular, ha sido de interés su comportamiento en baja frecuencia
dado que el comportamiento en las frecuencias mayores es similar a los electrodos de
Ag/AgCI. En caso de los electrodos Capacitivos, tiene un comportamiento pasa-alto con
frecuencia de corte en el rango de 0.5-1Hz (Chi et al. 2010). Este rango est& por encima del
deseado en aplicaciones clinicas de ECG, el cual debe tener una frecuencia de corte inferior
de 0.05Hz. Cuando se encuentra por encima de este valor, la sefial registrada se distorsiona
debido al tiempo que demora el sistema en recuperarse del efecto provocado por los
artefactos (Figura 4.6).

El comportamiento en baja frecuencia de los electrodos secos construidos a partir de
telas conductoras, es comparable a los electrodos de Ag/AgCl. No obstante, el nivel de
ruido es mayor en todo el rango frecuencias (Figura 4.7) (An & Stylios 2018).

El objetivo del analisis presentado ha sido determinar aquellos aspectos que deben
tenerse en cuenta para implementar un sistema que permita registrar biopotenciales con
electrodos convencionales (Ag/AgCl), como asi también los utilizados en dispositivos
vestibles. En esta tesis, se construy6 y evalud el comportamiento de electrodos textiles.
Para ello se utilizé tela e hilo conductor de la firma MedTex. En el Capitulo 6 se muestra

los resultados obtenidos en mediciones realizadas con electrodos textiles.
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4.3 Acondicionamiento

En general los potenciales eléctricos resultantes de la actividad fisioldgica son de
baja amplitud y energia, por lo que deben ser amplificados antes de digitalizarlos para su
posterior procesamiento. Las caracteristicas del sistema de amplificacion dependen del
potencial que se desea medir, las fuentes de interferencias y la aplicacion final de todo el
sistema, etc. La Figura 4.6 muestra los diferentes potenciales que intervienen al momento

de registrar una sefial biomédica.

ECG: < #/-2.5mV

R R ignal —. _,z;_ EEG : +/- 10uV to 100uV
-------- EMG : +/-50uV to 30mV
Electrode
SN S— S fisst +/-300mV
________ ECG : 0.05 - 150Hz
I signal — % EEG:0.05-70Hz
..... . EMG : 7Hz — 20Hz

Common
mode 1.5v

50 / 60Hz

ov

Figura 4.6: Potenciales que intervienen en el registro de una sefial biomédica.

Las principales caracteristicas que definen al sistema de amplificacion son la
ganancia, la respuesta en frecuencia, la relacion de rechazo de modo comun (CMRR, por
sus siglas en ingles) y su impedancia de entrada. Ademas, como se menciond en la Seccién
3.2 el potencial de media celda del electrodo también influye en las caracteristicas del

sistema de acondicionamiento.

4.3.1 Amplificador

El registro no invasivo de una sefial biomédica consiste en medir la diferencia de
potencial entre dos puntos de la superficie de la piel utilizando electrodos. Por ejemplo, en
el Capitulo 2 se mencionod que en el registro electrocardiografico (ECG), las derivaciones
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bipolares se obtienen a partir de la medicion de la diferencia de potencial entre los
electrodos colocados en las extremidades. Por otro lado, en las derivaciones unipolares
precordiales, se toma la diferencia entre cada miembro y el promedio de los potenciales
entre las extremidades, conocido como potencial de Wilson. En el caso de la unipolares
aumentadas, en el promedio no se considera el miembro que se esta midiendo.

En la actualidad, dicha medicion se realiza utilizando amplificadores de
instrumentacién. Son adecuados para medir sefiales de baja energia y presenta
caracteristicas, tal como, alta impedancia de entrada (101°£2) y CMRR (120dB), ademas la
ganancia puede ajustarse facilmente (desde 1 a 1000 veces o més). Diferentes fabricantes lo
ofrecen en circuitos integrados con distintos encapsulados (DIP, SOIC, TQFP, BGA) y son
economicos (entre 1 a u$s10). La Figura 4.7 ilustra un esquema basico de conexion en el
que se puede distinguir sus dos entradas, denotadas como positiva y negativa, como asi

también la salida. Por medio de la resistencia R, se fija la ganancia del amplificador.

O Instrumentation
RA LA Amplifier

i ) [I>

Figura 4.7: Amplificador de instrumentacion.

Internamente, el amplificador de instrumentacion (Al) consta de dos etapas,
construidas a partir de amplificadores operacionales (AO), tal como, se muestra en la
Figura 4.8. La primera consiste en dos AO en configuracion no-inversora, cuyas entradas
son las del Al. La salida de cada uno depende de la entrada, R, y la salida del otro AO. Por
otro lado, la segunda etapa es un AO en configuracion restador y su salida es igual a la

diferencia entre las salida de cada amplificador de la primera etapa.
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Figura 4.8: Esquema general interno de un amplificador de instrumentacion (extraido de la hoja de
datos de INA12x de Texas Instruments).

4.3.2 Potencial de Media Celda

El potencial de media celda de los electrodos debe ser tenido en cuenta en la
seleccidn de la ganancia del amplificador, debido a que puede provocar gque la salida de este
ultimo se sature, provocando perdida de informacion en el registro de la sefial de interés.

Esta problematica ha sido tenida en cuenta por diferentes normas que especifican
los requerimientos minimos que deben cumplir los diferentes sistemas de registros de
sefiales biomédicas. La Association for the Advancement of Medical Instrumentation
(AAMI) especifica que en registros de ECG los amplificadores deben tolerar componentes
de tensién continua (dc) de £300mV (ANSI/AAMI-EC13 2002).

Como se vio en la seccion anterior los electrodos de Ag/AgCl presentan un
potencial de media celda incluso menor al impuesto por el estdndar. No obstante, en la
practica clinica se utilizan electrodos de placa, los cuales con el uso se van deteriorando y
el potencial de media celda sufre variaciones. Por otra parte, los electrodos secos de los
dispositivos de monitorizacién ambulatoria estan construidos de diferentes materiales (por
ejemplo, tela conductora) y formas. Por tal motivo, no existen valores de referencia de sus
caracteristicas.

Esto ha llevado a que se apliquen diferentes criterios para evitar que los
amplificadores se saturen. Uno de ellos se muestra en la Figura 4.9 y consiste en un
amplificador de instrumentacion que cuenta con un selector de ganancia. Un amplificador

operacional realimenta la salida del amplificador de entrada a la entrada de referencia de
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este. De esta forma se elimina la componente de dc y las proximas etapas del sistema
brindan la ganancia y filtrado necesario. El criterio del selector de ganancia es adecuado

para un equipo de consultorio, pero no es practico para un sistema de monitorizacion

portatil.
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Figura 4.9: Amplificador de instrumentacion con selector de ganancia y cancelacion de dc

Debido a que los electrodos de Ag/AgCI tienen una baja impedancia de salida
(= 51k0), posible agregar entre el electrodo y el amplificador un al filtro pasa-alto pasivo
con frecuencia de corte de cercana a dc. En el caso del registro ECG, la frecuencia minima
es 0.05Hz (S6rnmo & Laguna 2005). Los componentes pasivos (resistencia y capacitor) se
eligen de tal forma que se mantenga una elevada impedancia de entrada al sistema. En el
ejemplo de la Figura 4.10 se muestra un ejemplo de un amplificador con filtro pasa alto de

entrada e impedancia de entrada = 10M 1.
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Figura 4.10: Amplificador de instrumentacion con filtro activo pasa-alto de entrada

Esta solucion requiere menor cantidad de componentes electronicos y por
consiguiente menor consumo de energia. Si bien hay autores que han experimentado con

telas conductoras, para la construccion de electrodos secos y han reportado valores de
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impedancia comparativamente menores a la entrada del amplificador de la Figura 4.10
(« 400k0) (Li et al. 2016), puede producirse pérdida en la calidad de la sefial.

Un amplificador operacional tiene una alta impedancia de entrada y baja en su
salida. Por tal motivo algunos autores sugieren una modificacion del circuito anterior,
agregando un AO con ganancia unitaria en cada entrada, a fin de realizar una adaptacion de

impedancia (Figura 4.11).
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Figura 4.11: Amplificador de instrumentacion con filtro pasa-alto y AO a la entrada para adaptar
impedancia de entrada.

4.3.3 Interferencia de modo comun

El cuerpo de las personas esta expuesto a interferencias electromagnéticas de
diferentes origenes y dado que es buen conductor de corriente, se comporta como una
antena. En consecuencia, la salida del sistema de amplificacién es afectada por dichas
interferencias. Una de las fuentes de interferencia mas relevantes es la linea eléctrica de
50/60Hz que irradia gran cantidad de energia por los largos cables de distribucion. Otras
fuentes de interferencias son los motores eléctricos, transformadores, artefactos de
iluminacién, computadoras, etc.

Estas interferencias se denominan de modo comun dado que estan presente en cada
uno de los electrodos que se utilizan en el registro de la sefial biomédica. Como se ha
mencionado anteriormente los amplificadores de instrumentacion tienen una elevada
CMRR. Esto ultimo significa que la ganancia de amplificacion del modo comin es muy
baja respecto a la ganancia de modo diferencial (sefial de interés). No obstante se ha
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reportado que la energia de la interferencias en el electrodo puede ser igual o incluso mayor
a la energia de interés (Yazdanpanah et al. 2015).

4.3.3.1 Realimentacion de pierna derecha

Una técnica utilizada para aumentar la CMMR es la Realimentacion de Pierna
Derecha (RLD, por sus siglas en ingles). Consiste en promediar el potencial medido en cada
uno de los electrodos, para asi obtener una estimacion de la sefial de modo comdn,
invertirla e inyectarla en el cuerpo de la persona por medio de un electrodo (Figura 4.12)
(Wong et al. 2006).

RIGHT LEG
DRIVER

Figura 4.12: Circuito de realimentacion de pierna derecha (extraido de CompanyBosh, 2003)

4.3.3.2 Blindaje

Los cables que conectan los electrodos al sistema de registro, también estan
expuesto a interferencias de modo comun. Una técnica para atenuar el efecto de dichas
interferencias consiste en utilizar cables de conexién blindados. La Figura 4.13a muestra un
esquema del cable blindado, el cual cuenta de dos partes. El conductor central que transmite
la sefial de interés y uno que lo rodea. Este Ultimo se conecta a un potencial de tension fijo,
tal como la referencia del circuito (Figura 4.13b). No obstante, la capacitancia entre el
blindaje y el conductor, hacen que disminuya la impedancia de entrada del amplificador
afectando la calidad de la sefial registrada en el electrodo.

50/60Hz

a) @ Amplificador b) @

Electrodo | A

Figura 4.13: Conexion de electrodo a amplificador. a) Sin cable blindado. b) Con cable blindado y su
potencial fijo a la referencia
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Una solucidn consiste en aplicar al blindaje el mismo potencial que la sefial, de esta
manera, se anula el efecto entre la capacitancia del conductor y el blindaje, tal como se vio
en modelo conjunto electrodo-amplificador de la Seccion 3.2(Prutchi & Norris 2005).
Segun se analiz6 también ayuda atenuar el efecto de los artefactos transversales. Por cada
electrodo, se requiere un amplificador operacional en configuracion seguidor por cada

electrodo (Figura 4.14).
Electrodo ll

Electrodo rl

Figura 4.14: Cable con blindaje al mismo potencial que la sefial.

Una solucion intermedia entre las dos opciones presentadas anteriormente, consiste
en hacer que el potencial del blindaje sea igual a la tensién de modo comun, de esta forma
se puede utilizar parte del circuito de RLD (Figura 4.15). Desde el punto de vista
electronico consiste en que el blindaje tenga un potencial igual al promedio del potencial

entre los electrodos (Linear Technology 2018).

+

INA128

Ref

Figura 4.15: Blindaje con potencial igual a la tension de modo comun.
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4.3.4 Ganancia

Debido a la baja amplitud de las sefiales biomedicas, los sistemas tradicionales de
adquisicién, la ganancia de amplificacion total del sistema de acondicionamiento es
elevada, alrededor de 1000 veces o incluso mayor. Con el desarrollo de sistemas de
procesamiento digitales cada vez mas potentes, la sefial analdgica amplificada se digitaliza
con un Conversor Analdgico/Digital (A/D) para luego procesarla. La resolucion de los
A/Ds en los sistemas tradicionales es de 8 bits.

Con el desarrollo de nuevas tecnologias de A/D, es posible disminuir la ganancia de
amplificacion (a 24 veces) gracias al incremento en la resolucion de estos dispositivos. Los
mas difundidos en la actualidad son los conversores A/D de 16 y 24 bits.

A modo de ejemplo, se consideran dos A/Ds, de 8 y 24bits, con la misma tension de
referencia (V,..r = 2.5 volts) y un bit de signo. La tension minima que podra diferenciar el
primero es 19.5mV, mientras que el segundo de 24 bits es 0.3uV. Si la amplitud pico a pico
de una sefial ECG es de 2.5mV maximo, se infiere que no es necesario una elevada
ganancia de amplificacion cuando se utilizan A/Ds se mayor resolucion. Ademés de la
ventaja de requerir menor ganancia de amplificacion, esta reduccion provoca una
disminucion del consumo de energia y por consiguiente menor ruido térmico. La Figura
4.16 muestra una comparacion entre usar un ADC de baja resolucién y alta ganancias de
amplificacion, o un ADC de alta resolucion y baja ganancia. Las caracteristicas respecto al

ruido mejoran en segundo caso.

AEnel : : AEnel : :
electrodo] Alta ganancia ! Enel ADC electrodo} Bajaganancia | Enel ADC

\ | |

Rango dinamico
libre de ruido

—

Amplitud
Amplitud

Ruido en ; Rango dindmico

! Y
el Ampl. libre de ruido
Secuencia de la Sefial o Secuencia de la Sefial o
(a) (b)

Figura 4.16: Comparacion de resolucién de ADCs. a) baja resolucién. b) alta resolucion.
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4.3.5 Respuesta en Frecuencia

Todo el sistema de acondicionamiento, incluida la etapa de amplificacion debe tener
una respuesta en frecuencia sin atenuaciones en el rango de la sefial de interés. Ademas, es
deseable que atenue aquellas componentes que resulten ser ruido para el sistema.

Por otra parte, dado que la sefial sera digitalizada por un ADC a una frecuencia de
muestreo (Fg), es necesario es necesario que no hayan componentes frecuenciales de
amplitud significativa mayores a la frecuencia de Nyquist (Fg/2), para evitar el efecto de

aliasing (Sérnmo & Laguna 2005).

4.4 Sensado de la Actividad Respiratoria

La sefial respiratoria de interés en esta tesis es el Esfuerzo Respiratorio. ES una
medida indirecta del volumen de aire presente en los pulmones, dado que sensa los
movimientos del torax y del abdomen. Tal como se vio en el Capitulo 2, durante el proceso
de ventilacion pulmonar, los pulmones intercambian aire con el ambiente externo. Durante
la inspiracién y espiracion de aire, se produce una expansion y contraccion de la caja
torécica, respectivamente. También se produce un movimiento en el diafragma el cual se
encuentra la altura del abdomen.

Por otro lado, la técnica de Plestimografia es la medicion del volumen o sus
cambios en una porcién del cuerpo de un ser vivo. En el caso particular de la actividad
respiratoria esta técnica permite medir los cambios en el volumen de la caja toracica, a
partir de variaciones en la geometria del torso en una determina ubicacién del mismo y esto
se denomina Plestimografia de Térax (Primiano 2009).

En la actualidad existen diversos sensores que permiten medir dichas variaciones.
Los mas difundidos se basan en la medicion de los cambios en el perimetro de dos bandas
elastica, situadas en el torax y el abdomen. La suma ponderada de dichos cambios en cada,
es una estimacion del volumen de aire en los pulmones (Richard B Berry, Budhiraja,
Gottlieb, Gozal, Iber, Kapur, Marcus, Mehra, Parthasarathy, Quan, Redline, Strohl, Sally L
Davidson Ward, et al. 2012).
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Los cambios en el perimetro de las bandas se pueden medir a partir de diferentes
principios. Entre las méas difundidas estan las basadas en inductancia variable y galgas
extensiométricas (en inglés, straingages). La primera consiste en una inductancia
construida alrededor de cada una de las bandas (Figura 4.17a). Las deformaciones en la
banda producen cambios en el valor de la inductancia. Este cambio modula una sefial de
alta frecuencia y el resultado del proceso de demodulacion es la sefial de esfuerzo

respiratorio de térax o abdomen (Figura 4.17b).

a) Q b)

\b
A\

Demodulador
p— >

Térax
Abdomen

Medida Indirecta del
volumen Respiratorio

Figura 4.17:a) Inductancia construida sobre la banda. b) Medida del volumen respiratorio.

Por otra parte, para evitar el proceso de demodulacion se utilizan otros sensores
como los straingages, en lugar de una inductancia. Permiten medir la deformacion de la
banda a partir los cambios en un solo punto de la banda (Figura 4.18a). Otros métodos
similares se basan en sensores piezoeléctricos o en los basados en fluoruro de

polivinilideno (PVDF) (Figura 4.18b y c, respectivamente).

Figura 4.18: Banda para esfuerzo respiratorio basadas en a) straingages, b) material piezoeléctricos y
c) en PVDF.

Las técnicas presentadas anteriormente requieren del disefio y construccion de las
bandas con sensores especificos, que incrementarian el costo y la complejidad del

dispositivo desarrollado en esta tesis. Una técnica alternativa es la pneumografia de
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4.4. Sensado de la Actividad Respiratoria

impedancia (P1) que por medio de electrodos superficiales es permite medir cambios en el

volumen del torax.

4.4.1 Impedancia Pneumografia

La impedancia pneumogréfica es una técnica que permite medir en forma
instantanea los cambios en el volumen de aire presente en los pulmones, por medio de las
variaciones de la impedancia eléctrica del torax utilizando electrodos superficiales como los

vistos en la Seccion 3.2 (Seppa et al. 2016).

44.1.1 Impedancia eléctrica en tejidos bioldgicos

También conocido como Bioimpedancia, se refiere a las propiedades eléctricas de
los tejidos, tal como, su oposicion (impedancia) al flujo de corriente eléctrica.

Los primeros registros de su aplicacion al campo de la medicina datan del afio 1890
cuando Stewart propuso un método para caracterizar los tiempos de circulacion sanguinea
de diferentes drganos biolégicos a partir de la conductividad eléctrica de la sangre
(Ramirez-Frometa et al. 2009).

En la actualidad la técnica se utiliza en gran cantidad de aplicaciones clinicas, entre
las que se destacan, la medicion de la frecuencia respiratoria en Monitores
Multiparamétricos de signos vitales, Tomografia de Impedancia Eléctrica la cual se aplica
para obtener imagenes de los pulmones en unidades de cuidados intensivos, en el
tratamiento de cancer de piel, composicion corporal, etc. (Grimnes & Martinsen 2015a).

La medida de la impedancia eléctrica consiste en la aplicacion de una corriente
eléctrica sobre un tejido bioldgico y la medicion de un potencial eléctrico. Para evitar dafios
en el tejido la corriente que se aplica es alterna. En base al potencial medido, la corriente
inyectada y la ley de ohm se puede obtener la impedancia Z. Esta tltima es la respuesta de
los tejidos cuando se aplica una corriente eléctrica a una determinada frecuencia. El valor
de la componente resistiva y capacitiva de Z; dependen de la composicién de la tejidos.

La inyeccion de corriente y la mediciéon del potencial, se realiza por medio de

electrodos colocados sobre el tejido del cual se desea medir la bioimpedancia.

62



Capitulo 4. Arquitectura del Hardware del Dispositivo

Principalmente, existen dos configuraciones de electrodos y son conocidos como el método
de Dos Electrodos y Cuatro Electrodos.

El método de Dos Electrodos, el cual se muestra en la Figura 4.19a tiene la ventaja
que solo requiere dos electrodos adosados a la superficie de la piel, no obstante la
impedancia que resultada aplicar la ley de ohm es igual a la suma del tejido bajo estudio y
la correspondiente a los electrodos. Esto Gltimo provoca una pérdida en la sensibilidad de la
medicion.

Para evitar el inconveniente del esquema anterior se utilizan Cuatro Electrodos,
por medio de un par de ellos se inyecta la corriente en el tejido y el resto se usa para medir
la caida de potencial tal como se muestra en la Figura 4.19b. Se obtiene una mayor
sensibilidad en la medicion que el caso anterior. La desventaja de este esquema es la
cantidad de electrodos que deben conectarse. En un sistema portatil de monitorizacién

continua este es un aspecto relevante.
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Figura 4.19: Métodos para la medicion de bioimpedancia a) Dos Electrodos, b) Cuatro Electrodos.

A partir de la bioimpedancia es posible medir cambios en el volumen de los tejidos,
lo cual se denomina plestimografia de impedancia. La impedancia varia por dos motivos
principales. El primero es por el material que ingresa al tejido y hace variar su volumen.
Esto provoca variaciones en las caracteristicas eléctricas por consecuencia la impedancia.

Segundo, cuando se produce un cambio de volumen provoca una variaciéon entre la
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distancia de los electrodos. La conductividad se ve afectada debido a que varia

inversamente con la distancia (Grimnes & Martinsen 2015b).

4.4.1.2 Seial Respiratoria

A partir de la plestimografia de impedancia es posible detectar los cambios del
volumen de aire en los pulmones. Para ello se inyecta una corriente en el térax de una
persona y se registra los cambios en la caida de potencial debido a la variacion de
impedancia. La Figura 4.20 muestra el esquema general para la medicion de la impedancia
del toérax, el cual es valido para ambas configuraciones de electrodos.En la misma Z,es la
impedancia basal que presenta el térax de la persona y dZ es la variacion de la impedancia
del torax debido al proceso de ventilacion pulmonar. Los valores tipicos reportados por
otros autores son 5000 para Z,y0.1 — 102 para dZ. Por otra parte la amplitud y la
frecuencia de la corriente inyectada estdn en el rango de 100uA — 1mA a 10Khz —
100Khz (Mtyfhczak & Cybulski 2012).
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Figura 4.20: Esquema general de medicion de la variacion de impedancia del térax debido a la
ventilacion pulmonar.
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La frecuencia de la sefial inyectada es alta comparada con la respiratoria resultante
de los movimientos del térax por la ventilacion pulmonar, la cual tiene componentes
frecuenciales entre 0.1 — 0.5Hz (Mtynczak & Cybulski 2012). Por tal motivo el potencial
registrado en los electrodos se corresponde con la sefial de excitacion de alta frecuencia
modulada por la sefial respiratoria de baja frecuencia (Figura 4.21a). Luego, para
finalmente obtener la sefial respiratoria de interés se debe aplicar un proceso de
demodulacion. Si se compara con un sistema de telecomunicaciones por radiofrecuencia de

amplitud modulada, la sefial de excitacion seria la portadora y la respiratoria la moduladora.

Modulacion Demodulacién
Térax a) pretemmmeeeey by T !
) Vo I~ o
i LA P
\Vi | ‘ ? ‘ |
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@T“’"M-w el |:> : :
10Khz — 100Kz | "' ' c) '
5 Sefial E
-I é Modulada ’x‘ |: E
Portadora modulada por 5
Sefial Respiratoria H
H Sefal Portadora

Figura 4.21:a) Portadora modulada por Sefial Respiratoria. Demodulacién b) Detector de Envolvente
y ¢) Sincrénica.

El proceso de demodulacion se puede realizar por medio de diferentes técnicas. Una
de ellas es el detector de envolvente, el cual es sencillo de implementar (Figura 4.21b). No
obstante, su mejor desempefio obtiene cuando la sefial portadora es sinusoidal. Por otra
parte el demodulador sincronico, permite utilizar otras formas de ondas de la sefal
portadora (Figura 4.21c). Su principal desventaja es la necesidad de dos sefiales de igual
frecuencia y fase. No obstante, esto no es inconveniente cuando el proceso de modulacién y
demodulacion se realizan en el mismo sistema.

La Figura 4.22 muestra las distorsiones de la sefial demodulada cuando el

sincronismo de fase no es correcto.
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a) Fase Correcta b) Fase Incorrecta
\ AV, V,¥ AMAN

Sefial
Modulada
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Resultado de
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Figura 4.22: Demodulacion Sincronica. a) Fase Correcta. b) Fase Incorrecta

4.5 Implementacion del Sistema de Sensado

En la secciones 3.3 y 3.4, se brindaron las bases para el registro de la sefal
Electrocardiografica y Respiratoria, respectivamente. En esta seccion se presentan los
principales componente electronicos que fueron seleccionados para implementar en el
dispositivo el subsistema de registro de dichas sefiales.

Junto con el surgimiento de los dispositivos wereables, los fabricantes de circuitos
integrados (CI1) han proponen diferentes soluciones para realizar el registro de parametros y
sefiales biomédicas a partir de pocos componentes, reducidas dimensiones y bajo consumo.

Un ejemplo de ello es el chip AD8232 de Analog Devices, el cual integra las
principales etapas para el registro de un solo canal ECG. Internamente posee el
amplificador, los filtros y el circuito realimentacion de pierna derecha. En el caso de los
filtros se puede elegir la frecuencia de corte y ademas el tipo de acoplamiento, si es de ac o
dc. La sefial a la salida del chip esta acondicionada adecuadamente para ser digitalizada con
ADC externo.

Una solucién similar, pero con mas funcionalidades es el Analog Front-End
ADS1292R de la firma Texas Instruments. Al igual que el caso anterior permite realizar el

registro del ECG y ademas incorpora un médulo para obtener la sefial respiratoria a partir
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del método de pneumografia de impedancia. La salida de las sefiales es digital, dado que
incorpora conversores ADC de 24bits y frecuencia de muestreo programable. Los datos
luego son comunicados a un microcontrolador (MCU) para su procesamiento. La Figura
4.23 muestra el esquema interno del chip.

El ADS1292R tiene dos canales y cada uno tiene un amplificador de
instrumentacion de ganancia programable (PGA) y un ADC. Dado que este ultimo es de
alta resolucion, los posibles valores de ganancia del PGA (1, 2, 3, 4, 6, 8 0 12) son bajos.
Ademas tiene elevada CMMR (105dB) y un filtro EMI a la entrada para reducir el efecto de
interferencias electromagnéticas. Una canal se utiliza para el registro de ECG y el otro
obtener la sefial Respiratoria.

Internamente el chip dispone de todos los elementos necesarios para realizar la
medicion de la sefial respiratoria. Esto incluye el modulo para generar la sefial que se
inyecta en el torax y el bloque del demodulador. La sefial portadora es una sefial cuadrada
de baja complejidad para generarla.

El ADC de cada canal es del tipo Delta-Sigma (A X) de 24bits de resolucion con
sistema de representacion complemento a dos. La frecuencia de muestreo F, es
programable desde 125Hz a 8 KHz. El dispositivo disefiado utiliza F, = 250Hz. Esta
frecuencia cumple con el teorema de muestreo, dado que las componentes significativas del
ECG llegan hasta los 100Hz.
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Figura 4.23: Esquema general interno del Analog Front-End del ADS1292R
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Adicionalmente, el ADS1292 incluye todos los componentes necesarios para

implementar la técnica de Realimentacion de Pierna Derecha, mejorando asi la CMRR.

45.1 Filtro de Entrada

Debido a que la sefial luego del amplificador es digitalizada, en la entrada es
necesario agregar un filtro pasa-bajo para evitar el efecto de aliasing. En el caso que la
sefial muestreada tenga componentes frecuencias mayores a F; /2 (frecuencia de Nyquist) y
sefial digitaliza estard distorsionada respecto a la original. Por tal motivo se agrega a la
entrada del filtro pasivo de primer orden. La Figura 4.24 muestra el circuito del filtro y las
formulas para el calculo de la frecuencia de corte f.. A los fines del dispositivo disefiado, la

frecuencia de corte se selecciond en 100Hz.
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Figura 4.24: Filtro Pasa-bajo Pasivo

45.2 Interfaz SPI

La interfaz SPI del ADS1292R es compatible con el estdndar de comunicacion SPI,
por lo que cuenta con las cuatro sefiales digitales necesarias CS (Chip Select), SCLK (Serial
Clock), MISO (Master Input, Slave Output) y MOSI (Master Output, Slave Input). Por
medio de esta interfaz, envia los datos digitalizados hacia el MCU del dispositivo y
previamente le envia la configuracion de sus registros.

El ADS1292R en este contexto se comporta como esclavo y el MCU como maestro.
Esto significa que la comunicacion es iniciada y comandada por el MCU.

La Figura 4.25 muestra el diagrama de tiempo para la transmisién de datos por SPI.
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Figura 4.25: Diagrama de tiempo de la interfaz SPI

A continuacion se brinda un breve detalle de la funcion de cada una de las sefiales:

e CLK: Senal reloj interna del ADS1292.

e CS: Permite habilitar y deshabilitar la interfaz de comunicacion. Ademas
permite reiniciar una comunicacion.

e SCLK: Es la sefial de reloj, que proviene del MCU del dispositivo y fija la
velocidad a la que se transmiten los datos.

e MISO: Su nomenclatura se corresponde con el estandar SPI. Es la linea de
datos por la cual el ADS1292R envia la informacion al MCU.

e MOSI: Su nomenclatura se corresponde con el estandar SPI. Es la linea de
datos por la cual el MCU envia los datos de configuracion.

El MCU envia una serie de comandos al ADS1292R para indicarle su
configuracion, tal como ganancia de los amplificadores, frecuencia de muestreo,
habilitacion del médulo para RLD, habilitacion y configuracion del mddulo para la sefial
Respiratoria, etc. Un parametro importante para el MCU es la frecuencia minima de SCLK,
que esta depende del CLK, la resolucion de bits y F,. Para ello el fabricante brinda la

siguiente ecuacion (3.4)

1
tscrx < (E - 4'tCLK)/ (Npirs X Ncanares +24)  (3.4)

En el caso del dispositivo de monitorizacién, se utilizan 24bits, 2 canales, F, =
250Hz y CLK = 2.048MHz. Por lo tanto resulta SCLK > 18KHz.
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4.6 Microcontrolador (MCU)

El MCU del dispositivo se encarga principalmente de leer los datos de las sefiales

ECG y Respiratoria, procesarlos y transmitir las alarmas e informacion conveniente al

modulo Bluetooth. Ademas, almacena toda informacion registrada en una memoria flash y

monitoriza el estado de la bateria.

En el mercado existen gran cantidad de opciones de MCUs de diferentes fabricantes

y prestaciones. En el desarrollo de esta tesis se utilizo el MSP432 de la firma Texas

Instruments. Su seleccion se realiz6 en funcion de los requerimientos del dispositivo, entre

las que se destacan en bajo consumo Y el potencial de célculo. A continuacién se listan las

caracteristicas mas relevantes:

Nucleo ARM Cortex®-M4F (32bits). Este nucleo es utilizado por
diferentes dispositivos y fabricantes. Su utilizacién asegura que gran parte
del software desarrollado pueda ser implementado en otro MCU.

Unidad de Punto Flotante (FPU) de acuerdo al estandar IEEE 754 (IEEE
2008). Implementa en Hardware las operaciones suma, resta, multiplicacion,
divisién, acumulacion y raiz cuadrada. Este bloque permite en determinados
ciclos de reloj conocidos realizar operaciones en punto flotante. Esto es
importante, ya que en un sistema de tiempo real se deben cumplir los
tiempos establecidos para cada tarea.

Interfaz de comunicacion SPI, UART e 12C. En el dispositivo se requiere
en simultdneo dos interfaces SPI (para ADS1292R y memoria), un UART
(modulo Bluetooth) y un 12C (monitor de bateria). EI MCU seleccionado
cumple con estas caracteristicas.

Periférico de Acceso Directo a Memoria (DMA, por sus siglas en inglés).
Este periférico permite que las interfaces de comunicacion envien datos
directamente a la memoria del MCU. Esto evita que el CPU intervenga,
ahorrando tiempo y consumo de energia.

Alimentacion: EI MSP432 permite trabajar con bajas tensiones, en el rango

de 1.62-3.7 V y a temperaturas que van desde -40 a 85°C.
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La Figura 4.26 resume todas las caracteristicas del MSP432, de las cuales algunas
seran utilizadas en futuras mejoras del dispositivo, tal como, Unidad de Proteccion de

Memoria (MPU, por sus siglas en inglés) y los de Seguridad, para enviar informacion
encriptada.

o

M S P432 1.62V - 3.7V Operation Temperature 85°
ARM® Power & Clocking

Cortex ™-M4F Programmable DCO
48 MHz

Up to 256 KB Flash

| Programmableco |

Svstick Timer
[

MPU
WIC | ITM | SWD

CRC32
Real-time JTAG Watchdog Timer

" Secuty )| Comma erpheras
AES-256 4% UART or SP 24ch, 14-bit 1 MSPS SAR ADC
4x |2C or SPI 2x Analog Comparators
Voltage Reference
Temperature Sensor

Capacitive Touch I/O

Figura 4.26: llustracion de las principales caracteristicas del MCU MSP432.

Un aspecto importante del dispositivo es el consumo de energia por tal motivo ese
fue otro aspecto importante al momento de seleccionar entre las diferentes alternativas de
MCUs es el consumo de energia.

4.7 Transmision Bluetooth

El bajo consumo es uno de los principales requerimientos del subsistema de
transmision inaldmbrica del dispositivo. Diversas propuestas de dispositivos vestibles han
adoptados diferentes tecnologias de protocolos de radio. Entre los mas conocidos se puede
mencionar Bluetooth (BT),Wi-Fi, Zigbee y ANT (Dementyev et al. 2013). Los dos
primeros, son los protocolos mas utilizados desde que los teléfonos mdviles, computadora
personales y de mano, los incorporan dentro de sus prestaciones basicas.

El protocolo BT resulta ser mas adecuado para dispositivos vestibles, ya que tiene
un menor consumo de energia, a costa de una menor tasa de transmision de datos si se lo
compara con Wi-Fi.
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El dispositivo desarrollado, se opt6 por utilizar tecnologia Bluetooth. El principal
objetivo de esta tecnologia es reemplazar cables de conexién en comunicaciones corto y
mediano alcance, con el menor consumo de energia posible dado que esta destinado a
dispositivos que alimentados con baterias (por ejemplo, auriculares). Existen diferentes
versiones del protocolo de radio BT, entre las mas difundidas se encuentra la denominada
Classico v2.1, la cual fue lanzada en el afio 2007. En el afio 2010 se presentd la version
Bluetooth LowEnergy (BLE) o v4.0(Townsend et al. 2014).

Ambas versiones presentan diferencias significativas en aspectos como tasa de
transmision de datos, consumo de energia y la estrategia empleada para iniciar el vinculo
entre dos dispositivos e iniciar el intercambio de informacion (Townsend et al. 2014).

La version BLE es la que menor consumo de energia y tasa de datos tiene. No
obstante, su objetivo es enviar datos con dindmicas lentas, notificaciones de eventos y
control SI/NO. En el area de salud, estd optimizado para el envio de signos vitales tales
como, frecuencia cardiaca y respiratoria, temperatura corporal y saturacion de oxigeno
(%Sp0y).

Algunos trabajos han evaluado la utilizacion de BLE para la transmision de sefiales
muestreadas en tiempo real. Esto implica obtener la maxima tasa de transmision de datos
(TTD).

El trabajo de (Giovanelli et al. 2015) evalta dicha tasa de transmision de sefiales
biomédicas, utilizando radios de trasmision de los principales fabricantes (Texas
Instruments, Nordic Semiconductor, etc) y recibiendo la informacion en un teléfono celular.
Concluye que es posible alcanzar una tasa transmision maxima de 64Kbit/seg. No obstante,
se estima que se vera disminuida mientras mas dispositivos simultdneos hayan conectados,
el radio del teléfono movil, PC, etc. La tasa de datos requerida para el dispositivo disefiado

es (ecuacion 4.4):

TTD bits 250 muestra .

= 24 . = 6kbits/seg.
canal muestra seg.

TTD = 2. 2canales = 12kbits/seg. (4.4)

canal

Si bien la TTD requerida esta por debajo estd por debajo de la obtenida

experimentalmente, esta Gltima puede variar por diversas ya expuestas. Por otra parte el
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objetivo del dispositivo no es realizar transmisiones en tiempo real de manera permanente.
No obstante, dado que la conexion entre los dispositivos puede no estar disponible por
momentos, los datos que no son enviados deberian ser enviados cuando se restablezca la
conexion. Esto hace que la tasa requerida pueda ser inclusive mayor dependiendo la
cantidad de datos pendientes a ser transmitidos.

Por otro lado la version Classic, que posee mayor consumo de energia, permite una
mayor tasa de transmision de datos de 2.1Mbits/seg. Por tal motivo en este trabajo se optd
por transmitir los datos por medio de este version.

No obstante, se optd por utilizar un modulo BT basado en el radio CC2564B de
Texas Intruments, cual es del tipo denominado Dual Mode. Permite implementar
transmisiones con la version Classic y BLE. La combinacion de las caracteristicas de ambas
tecnologias permite una reduccion de energia.

Dicho radio estd encapsulado en un mddulo denominado PAN1323, el cual ademas
integra la antena correspondiente. La Figura 4.27a y b, muestran el diagrama interno del
maodulo y el encapsulado de dicho médulo.

Veuppry

Audio PCM /128
UART
Slow Clock 32.768 kHz

PAN132x

Crystal
26 MHz

a)
Figura 4.27: Modulo Bluetooth PAN1323. a) esquema interno, b) fotografia del médulo

4.8 Almacenamiento

El dispositivo cuenta con un medio de almacenamiento de datos para guardar la
informacién en caso que no pueda ser transmitida por medio de Bluetooth, en
circunstancias en que la interaccion entre el teléfono celular del paciente y el dispositivo no
se encuentre activa.

El medio de almacenamiento seleccionado es una tarjeta SD, la cual esta construida

con memoria de tecnologia flash (Lim & Park 2006). Dichas tarjetas estan ampliamente
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difundidas en los dispositivos electronicos, tales como teléfonos celulares, computadoras e
incluso dispositivos médicos, tal como, los equipos Holter.

Disponen de una interface de comunicacion SPI para que el MCU envie los datos
que deben ser almacenados y leidos cuando sea necesario. EI manejo del espacio disponible
se administra por medio de un sistema de archivos (en inglés, File System), lo cual va a
permitir la memoria eventualmente pueda ser removida del dispositivo y leida en un
teléfono celular o computadora. La Figura 4.28 muestra el esquema de conexiones de su

interface de comunicacion.

£/ StK |

Figura 4.28: Pines de conexion de la interface SPI de una memoria microSD

4.9 Monitor de Bateria

La bateria seleccionada para el dispositivo es de Li-On de una sola celda, con una
tension de 3.7volt y una capacidad de 1200mAh. Este tipo de baterias estan presentes en la
mayoria de los dispositivos personales moviles (Deng et al. 2009). Su tecnologia ciertas
ventajas respecto a la densidad de energia, ciclos de carga/descarga y seguridad (Deng
2015).

Existen circuitos integrados que realizan la monitorizacion del consumo de corriente
y tension de la bateria, con la finalidad de obtener la cantidad de energia contenida en la
bateria. Cada fabricante implementa su propio algoritmo interno para ellos, pero la mayoria
se basa estimar la impedancia interna de la bateria y a partir de ese parametro determinar su

energia interna.
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En el dispositivo se utilizé el circuito integrado bq27441-G1 S de la firma Texas
Instruments, el cual se comunica con el MCU por medio de una interface serie sincronica

I2C. La Figura 4.29 el esquema interno del chip y su conexion a la bateria.
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Figura 4.29: Esquema interno del chip bq27441-G1 y su esquema de conexion con la bateria.

4.10 Conclusiones

En este capitulo se han evaluado los diferentes métodos y tecnologias electronicas
para el registro de la sefial ECG y Respiratoria, con la finalidad de seleccionar los circuitos
electronicos mas adecuados para la construccion del dispositivo inalambrico y portatil.

En primer lugar, se analiza el funcionamiento de los electrodos para comprender los
requerimientos del sistema de amplificacion. Uno de los principales pardmetros que deben
ser tenidos en cuenta es potencial de media celda. En los electrodos de Ag/AgCl, utilizados
habitualmente en la practica clinica, dicho potencial es bajo (223mV) y se encuentra bien
caracterizado en la bibliografia. Con el surgimiento de los dispositivos vestibles, son de
interés aquellos electrodos que pueden ir adosados a la vestimenta de la persona.

Se pueden distinguir dos grupos principalmente, los Capacitivos y los Secos. En el
primer caso, no existe potencial de media celda ya que el acoplamiento entre el electrodo y
la piel es capacitivo. No obstante, son muy sensibles artefactos y presentan mala calidad de
sefial en baja frecuencias comparado con los electrodos de Ag/AgCI.

Los electrodos Secos, a diferencia de los electrodos habituales, no presentan un gel
que permita disminuir la impedancia de acoplamiento y ademas su potencial de media celda

es mayor. No obstante, experimentos realizados por otros autores han mostrados resultados
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similares entre los electrodos Secos construidos a partir de telas conductoras, las cuales
gracias a su flexibilidad y baja resistencia superficial.

Los potenciales registrados por los electrodos son de baja amplitud por lo que es
necesario amplificarlos, para luego digitalizarlos. Los amplificadores deben ser de alta
impedancia dado que los biopotenciales son de muy baja energia. La ganancia de
amplificacion necesaria, depende de la resolucion del conversor A/D.

Gracias a los modernos conversores A/D de alta resolucion (de 24bits), se requiere
una baja ganancia en los amplificadores. Esto Gltimo, evita que el potencial de media celda
pueda saturar los amplificadores.

Por otra parte los electrodos y los correspondientes cables de conexion estan
expuestos a interferencias, las mas comun es la linea de distribucion eléctrica de 50/60Hz.
Para atenuar sus efectos se analizan dos técnicas para atenuar sus efectos. El primero, se
denomina comunmente Realimentacion de Pierna Derecha (RLD) y permite atenuar las
interferencias de modo comun que afectan al cuerpo de la persona. El segundo, es el
blindaje de los cables se puede disminuir el efecto de dichas interferencias.

El dispositivo desarrollado en esta tesis utiliza el circuito integrado ADS1292R, el
cual es un Analog Front-End. El chip integra amplificadores de instrumentacion de alta
impedancia de entrada, ganancia programa, conversor A/D de 24bits de resolucion y
amplificadores internos para implementar el RLD. La sefial digitalizada se envia a un
microcontrolador por medio de comunicacién SPI.

La actividad respiratoria se adquiere por medio de la técnica de pneumografia de
impedancia, la cual consiste en medir las variaciones de impedancia en el térax como
consecuencia de la ventilacion pulmonar. Esta técnica permite adquirir la sefial de esfuerzo
respiratorio por medio de electrodos superficiales sobre la piel en la zona del térax. Dicho
electrodos son iguales a los utilizados para el registro de ECG. A diferencia de otros
métodos basados en sensores de deformacion (plestimografia inductiva) o fuerza
(straingages) es mas facil economico y facil de construir.

El ADS1292R dispone internamente de todos los componentes para realizar el
registro del esfuerzo respiratorio por medio de pneumografia de impedancia. Esto incluye,
amplificador, generador de sefial para la estimulacion de los latidos y el demodulador

sincrénico.
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Las sefiales digitalizadas son enviadas a un microcontrolador de 32bits modelo
MSP432. El mismo estd basado en un nucleo ARM Cortex-M4 con unidad de punto
flotante. Esto Gltimo agiliza las operaciones matematicas con datos en representacion en
punto flotante de 32 bits. No obstante, todo el software que se desarrolle podra en un futuro
ser portado, en caso de ser necesario, a otro MCU gracias a que el nucleo también es
utilizado por otros fabricantes.

La comunicacion inalambrica se implementa por medio de un modulo Bluetooth
Dual Mode. Esto ultimo permite implementar la versién denominada Classic y LowEnergy.
La primera permite mayores tasas de transmision de datos. En el caso de la segunda la tasa
de datos es menor, como asi, también el consumo de energia. La combinacién de ambos
permite optimizar el consumo de energia. En ocasiones que la comunicacion inaldmbrica
entre el celular del paciente no esté disponible, se ha previsto que la informacidn registrada
sea almacenada en un memoria de tecnologia Flash ampliamente utilizada en la actualidad.

Finalmente, se incluye en el dispositivo un chip para realizar la monitorizacion de la
bateria, la cual es de tecnologia de ion de litio de 3.7volt y capacidad de 1200mAh. Esta
funcionalidad es importante para conocer el consumo de energia del dispositivo y alertar

cuando la bateria deba ser recargada.
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Capitulo 5

Diseo y Construccion del Prototipo

5.1 Introduccién

En este capitulo se abordan aspectos generales sobre el disefio y construccion de la
placa electronica del dispositivo. Se pueden distinguir dos clases de tareas referidas a la
construccion del prototipo que se llevaron a cabo en esta tesis. La primera, tiene que ver
con las actividades de disefio realizadas. Especificamente esto implica, el disefio de las
librerias de los componentes electrénicos, la elaboracién del circuito esquematico completo
del dispositivo y el disefio de la placa de circuitos impresos (PCB, por sus siglas en inglés).

La segunda clase de actividades, son las referidas a la fabricacion del PCB vy el
montaje de los componentes. Dada la complejidad técnica del PCB, este se fabrico por una
empresa especializada. Por otra parte, el montaje de los componentes se realiz6 con el

instrumental disponible en el laboratorio.
5.2 Normas de disefno

Los productos eléctricos, electronicos y en particular los equipos médicos deben
cumplir con una serie de regulaciones y normas antes de poder ser producidos para su
comercializacion. Su seguimiento debe realizarse desde el inicio del proyecto de disefio, de
tal forma, de lograr su comercializacion en el menor tiempo posible, evitando péerdidas de

tiempo y dinero.
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Si bien no es objetivo de esta tesis realizar un andlisis exhaustivo de la normativa
que se deberia aplicar, si se han seguido ciertas recomendaciones disponibles en la
bibliografia, en direccion al cumplimiento de ciertos requerimientos generales.

Un componente fundamental del dispositivo electronico es el PCB, por tal motivo
tanto el disefiador como el fabricante del PCB deben tener en cuenta una gran cantidad
normas relativas a ubicacién de componentes, tamafio de las pistas, compatibilidad
electromagnética, manejo térmico, etc. En tal sentido existen organismos internacionales
dedicados a regular dichos aspectos. Las mas relevantes a nivel mundial son la IEC
(Internatinal Electrotechnical Commision) y la IPC (Association Connecting Eletronic
Industries).

5.2.1 Normas IEC

La IEC es la organizacion lider mundial para la preparacion y publicacién de
estandares internacionales para toda la tecnologia eléctrica, electronica y relacionada. Un
tema en particular que es abordado por sus normas es la compatibilidad electromagnética,
la cual constituye un aspecto fundamental en los diversos equipos electrénicos y en
particular del equipamiento médico.

La compatibilidad electromagnética (EMC, por sus siglas en inglés), es la habilidad
de un sistema de no causar interferencias electromagnéticas a otros equipos, pero al mismo
tiempo ha de ser insensible a las emisiones que pueden causar otros sistemas (Ott 2009).

La norma que establece los ensayos, criterios de conformidad y requisitos basico,
para equipos médicos es la IEC 60601-1-2:2007. En esta tesis no se han realizado ensayos
al respecto por falta de conocimiento de la norma y ademas no se dispone acceso al
equipamiento de laboratorio para tal fin.

No obstante, se han seguido las guias de disefio elaboradas, ampliamente utilizadas
por la industria. Se trata de una serie de recomendaciones tendientes a evitar problemas de
EMC (Armstrong 1999). Las mismas seran mencionadas en las diferentes secciones de este

capitulo.
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5.2.2 Normas IPC

En el caso de IPC (Association Connecting Electronics Industries), es una
asociacion de industrias de electrénica. Incluye especificamente a disefiadores certificados
y fabricantes de PCB, ensambladores, laboratorios, proveedores, etc. Elabora estandares
con la participacion de sus miembros, que sirven de herramienta a otros disefiadores.

Los estandares basicos a tener en cuenta durante el disefio son los referentes a las
caracteristica fisicas del PCB, sus materiales, disefio del layout (trazas eléctricas del PCB),
especificaciones del proceso de fabricacion, documentacion, etc. La Tabla 7.1 muestra las

normas generales que deben consultarse durante cualquier proceso de disefio.

Tabla 7.1: Principales normas IPC

Norma Titulo

IPC-2221  Generic Standard on Printed Board Design

IPC-2222  Sectional Design Standard for Rigid Organic Printed Boards.

IPC-2251  Design Guidelines for Electronic Packaging Utilizing High Speed
Techniques.

IPC-7351  Generic Requirements for Surface Mount Design and Land Pattern
Standard.

IPC-C-406  Design and Application Guidelines for Sruface Mount Connectors

Por otra parte, cabe sefialar que la IPC, por medio de sus recomendaciones, adhiere
a la dierectiva RoHS (Restriction of Hazardous Substanteces). Esta orientada a reducir el
uso de algunas sustancias peligrosas en aparatos eléctricos y electronicos. Entre las que se
destacan el Plomo (Pb), Mercurio (Hg), Cadmio (Cd), Cromo hexavalente (Cr VI),
etc.(Freedman 2008).
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5.3 Diseno de librerias

Una vez que los principales componentes electronicos, tal como, el
microcontrolador (MCU), el conversor A/D, el modulo de comunicacion Bluetooth, etc., se
deben disefiar las librerias. Este es el paso previo a elaborar el circuito esquematico
completo y el disefio del PCB.

Un buen disefio de las librerias permite asegurar que las conexiones eléctricas entre
los diferentes componentes se realicen de manera correcta y a su vez pueden ser montados
sin inconvenientes en el PCB. La libreria de cada componente se divide en dos partes
principales. El simbolo esquematico y libreria PCB o “footprint”. La primera tiene la
finalidad de exponer todos los pines de conexién del componente, indicando el nombre de
cada uno (Figura 5.1a).

Por otra parte, la libreria PCB especifica las dimensiones fisicas de cada una de las
partes del encapsulado del componente. Se define el conjunto de islas 0 “pads” que luego
seran el lugar donde se suelda cada pin del componente (Figura 5.1b). EI modelo 3D del
componente complementa la informacion brindada por esta libreria (Figura 5.1c). Permite

verificar el correcto posicionamiento del componente y que el mismo no interfiera con otro.
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INIP RLDIN/RLDREF B
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—8< PGA2N GPIOI/RCLK1
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— veAPI DRDY p2—
—12 Avop DoUT R
—31 Avss DIN (2
—H cLkseL . SCLK |5
—13] PWDN/RESET )
—1&] sTART CLK [4Z
a)

Figura 5.1: Libreria del ADS1292R. a) Esquematico. b) PCB
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Por otra parte, la libreria también incluye informacion que no esta relacionada con
sus conexiones eléctricas o dimensiones fisicas. Entre las mas relevantes se puede
mencionar la hoja de datos del componente, rango de temperatura de operacion, cédigo del
encapsulado, tipo de montaje, etc. Otro dado importante es numero de parte del
componente segun el catdlogo de los principales proveedores de componentes electrénicos.
Esto es importante, dado que una vez que se haya finalizado el disefio se deberan adquirir

cada componente segun lo seleccionado.

5.3.1 Aplicacion de Norma IPC

La IPC especifica la metodologia de célculo del footprint para los diferentes tipos de
encapsulado de componentes y para ello en primer lugar define 3 clases de PCBs, de

acuerdo a la densidad de componentes:

e Densidad Baja: Son productos que maximizan el tamafio de los footprint de
los componentes. Se utilizan principalmente para aplicaciones militares y
médicas. Uno de los requerimientos que persigue, es la facilidad para que el
equipo sea reparable.

e Densidad Media: Son productos de densidad de componentes modera.

e Densidad Alta: Son productos con una alta densidad de componente, ya que
el tamafio los footprints se hacen los mas chico posibles. Se utiliza

fundamentalmente en dispositivos de uso masivo y portatil como celulares.

En funcion de la densidad de componentes seleccionada, las normas IPC brindan el
método de calculo de los parametros que definen cada pad y la separacion minima entre
otros circuitos integrados. Las especificaciones las divide segun la tecnologia de montaje de
cada componente. Por ejemplo, para los de montaje superficial se deben se seguir las
recomendaciones de la norma IPC-7351. Esta tecnologia es la utilizada mayoritariamente

en esta tesis. Por tal motivo se brindan detalles de la misma.
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A modo de ejemplo, la Figura 5.2 muestra las dimensiones del CI ADS1292R,

utilizado para el acondicionamiento de las sefiales cardiaca y respiratoria.
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Figura 5.2: Dimensiones del CI ADS1292R

El tamafio de los pads queda definido por parametros que se muestran en la Figura
5.3a, b y c, en las cuales se muestran los parametros Jr (Toe Fillet), Jy (HeelFillet) y Js
(SideFillet). Se ha conservado su nomeclatura en inglés debido a que en las normas asi se
especifica.

Vista lateral del pin Vista frontal del pin
Toe Fillet Heel Fillet Side Fillet
— Jt min - Jg min
—
a) b) c)

Figura 5.3: Parametros para el disefio de pads. a) Toe, b) Heel, ¢) SideFillet.

La norma especifica los valores que le corresponde a los parametros antes
mencionados, de acuerdo al tipo de encapsulado de montaje superficial (LQFP, en el
ADS1292R) y del nivel de densidad seleccionado. En la practica el calculo de los

parametros se realiza con software disponible, tal como, IPC Calculator o Altium.
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Ademas de las de las dimensiones de los pads el disefio del footprint se completa
con la definicion de un perimetro alrededor del componente. El mismo tiene la finalidad de
delimitar una zona en la cual no se podra situar otro componente electronico. La Figura 5.4
los limites definidos por la norma. El primero Component/Pattern (maximum boundary),
es el perimetro definido por los pads y el encapsulado. CourtyardExcess es el perimetro
adicional que se suma al anterior y para definir el &rea en el que no se podré posicionar otro

componente cuando se disefia el PCB. Estos valores dependen del nivel de densidad.

r——-- - - - - - - - = Component/Pattern
| l—-:_-_—_-_—_-----—-—'—-—'—'—'—_'_j_'_—_;;!/l” (maximum boundary)
H [—ﬁ ﬁ |
l ! i O Lo ! Courtyard Excess
| .
| LT T et
PR 1 | | Gounyara
| ' |_—"" (minimum area)
I L H :
i — |
| I !—E | |r|/ Manufacturing Allowance
T T 1| ;
' 1
|| !
L I | Couryara
[ o= -----< | |47 Manufacturing Zone
L — — — - — _

Figura 5.4: Perimetros maximos que definen la separacion entre componentes.

Finalmente, el ManufacturingAllowance es opcional y define una regién adicional,
cuando se necesita prever especio adicional para hacer pruebas, reparaciones, etc. Al igual
que el caso anterior, si bien la norma especifica como obtener estos perimetros, en la
préctica se utiliza software.

La Figura 5.5 muestra el footprint disefiado para el ADS1292R para los tres niveles
de densidad. En la misma se puede apreciar la diferencia de tamario de los pads y el

courtyardExcess
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)
|

a) Densidad Baja b) Densidad Media c) Densidad Alta

Figura 5.5: Footprint del ADS1292R, para diferentes densidades, a) Baja, b) Media, c) Alta.

5.4 Diseno del PCB

En primer lugar se debe determinar la cantidad de capas del PCB y que tipo de
sefiales tendra cada una, lo cual en la bibliografia se denomina como PCB Stack-Up. Por
otro lado también se definen los requerimientos para el trazado de pistas. Esto implica el
ancho y separacion de las trazas, como asi también, la separacion de las mismas respecto a

los pads de los componentes. Dicho requerimientos dependen del fabricante seleccionado.

54.1 PCB Stack-Up

Cumple un papel importante en el desempefio del circuito respecto a la EMC (Ott
2009). En su definicion se deben determinar cuatro factores importantes:

1. Nudmero de capas del PCB.

2. Numero y tipos de planos (power y/o ground) utilizados.

3. Orden o secuencia de las capas

4. El espaciado entre las capas.

El nimero de capas depende de la tecnologia de encapsulado a utilizar y de la
cantidad de planos que se desee tener. En el primer caso, los componentes con

encapsulados con alta densidad de pines, tal como, los BGA (Figura 5.7a) requieren, como
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minimo, tantas capas como filas de pines tenga. No obstante, el encapsulado con mayor
densidad utilizado en el disefio del dispositivo, es el LQFP de 100 pines (Figura 5.7b). En

este ultimo con dos capases suficiente.

® . o

Figura 5.7: Encapsulados a) BGA 'y b) LQFP

En el caso de los PCB de solo dos capas, no hay planos de alimentacion o de masa.
No obstante, incluirlos trae el beneficio de reducir las radiaciones de energia y asi mejorar
el desemperio respecto al EMC. Una de las razones mas intuitivas de esta mejora, se debe a
que incluir un plano de masa, disminuye la impedancia facilitando la circulacion de
corriente hacia la misma y no se produce pérdida de energia.

La Figura 5.8 muestra el Stack-Up seleccionado, el cual es de cuatro capas y el
orden de las capas se eligié de acuerdo a las recomendaciones del manual (Armstrong
1999).

PCB Stack-UP

TO_P —’ Mascara antisoldante

4} Capa 1 de sefiales
—> Aislante (0,012” de espesor)
—> Plano Vcc (power)
—’ Aislante (0,04” de espesor)
—> Plano GND (ground)
—> Aislante (0,012” de espesor)
——— P Capa2desefiales

I —’ Mascara antisoldante
BOTTOM

Figura 5.8: Stack-UP del PCB disefiado

Cuando la densidad de componentes es baja, algunos autores recomiendan la

distribucion de capas que se muestra en la Figura 5.9. Como puede observarse, los planos
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se encuentran en las capas exteriores y se comportan como un blindaje o “shield” tal como
se vio en el Capitulo 3. A pasar que se han reportado mejores resultados respecto a la EMC,
no es adecuado para PCBs que seran utilizados como prototipos, dado que no se puede
acceder a lineas de las sefales para realizar mediciones. Tampoco sirve cuando la densidad
de componentes es alta, debido a que la superficie de los planos se reduce significativa por

el footprint de los componentes.

PCB Stack-UP

& —> Mascara antisoldante
—> Plano Vcc (power)
—} Aislante (0,012” de espesor)
—> Capa 1 de sefiales

—> Aislante (0,04” de espesor)

——— ) Capa2desefiales
—> Aislante (0,012” de espesor)

——— P Plano GND (ground)
. P Mascara antisoldante
BOTTOM

Figura 5.9: Stack-UP para mejorar la EMC

5.4.2 Ubicacion de componentes y trazado de pistas

Debido al contenido arménico de las sefiales digitales, se consideran que son
altamente nocivas para el circuito en términos de EMC(Ott 2009). Esto es tanto por la
energia irradiada, como por la interferencia que puede provocar en la sefiales de baja
energia del circuito. En el caso del dispositivo disefiado, como ya se ha mencionado, las
sefiales biomedicas son de baja energia.

Por tal motivo, la principal recomendacién, es ubicar los componentes en regiones
separadas, de acuerdo a los diferentes subsistemas. Por ejemplo, todos los capacitores,
resistencias, amplificadores, etc., para el acondicionamiento de las sefiales biomédicas estén
agrupadas en un sector del PCB y separadas de las sefiales digitales, sefiales de reloj, fuente
de alimentacion y circuitos de radio frecuencia (Figura 5.10).

Una consideracion importante, es que ninguna de las pistas que corresponden
solamente a un subsistema debe trazarse por la region destinada a otro subsistema. Esto

ultimo debe tenerse en cuenta por dos razones. La primera, es intuitiva, puede provocar
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5.4. Disefio del PCB

interferencia en el otro subsistema. La segunda, el trazado incrementa la longitud del lazo,

lo que se comporta como una antena que puede captar interferencia.

Procesamiento
Acondicionamiento de Sefiales Digital

Transmisién Inalémbrica

Fuente de Alimentacion (radiofrecuencia)

Figura 5.10: Ubicacion de los diferentes subsistemas.

Las sefiales que son nocivas en términos de EMC (digitales, sefiales de reloj, RF)
deben contener trazas en una sola capa. Lo mismo sucede con aquellas que corresponden a
sefiales muy sensibles como las biomédicas. No obstante, debido a la complejidad del

circuito ha sido un requerimiento dificil de cumplir.

5.4.3 Segmentacion de planos

En el dispositivo disefiado se pueden distinguir principalmente dos fuentes de
alimentacion, una para el circuito analdgico y otra para el digital. EI primer caso, se utiliza
para alimentar al circuito de acondicionamiento de sefial y de referencia del conversor A/D.
La segunda para el microcontrolador y los Cls que interact(ien con este.

La tension entre ambas fuentes, suele ser diferente. Por tal motivo, el plano del PCB
correspondiente a power, se divide en dos de acuerdo a las regiones de dichos subsistemas.

Por otra parte, la referencia en ambas fuentes (ground) debe estar al mismo
potencial entre si, segun las especificaciones brindadas por la hoja de datos del ADC1292R
(Texas Instruments 2011) y ademéas la impedancia entre ambas referencias debe ser la
menor posible. Bajo tal contexto surge la idea de tener un plano de referencia comun, lo
cual es correcto para diferentes autores (Ott 2009)(Armstrong 1999). No obstante, con la

finalidad de reducir la transmision de interferencias entre la region analdgica y digital se
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sugiere segmentar ambos planos e interconectarlos a través de un solo punto. Este Gltimo

debera estar situado en una region cercada al conversor A/D (Figura 5.11).

AGND DGND

A/D MCU

Figura 5.11: Segmentacion del plano de referencia

5.4.4 Capacitores de desacople

Para el correcto funcionamiento del circuito debe existir una baja impedancia entre
la fuente de alimentacion y los diferentes circuitos integrados, en un rango amplio rango
frecuencial (hasta 1GHz). Es por ello que se recomienda colocar capacitores cerca de los
circuitos integrados. La determinacion de los valores de los capacitores depende de muchos
factores, por ejemplo, uno de ellos es el Stack-Up del PCB. En esta tesis se opté por utilizar
los valores recomendados en las notas de aplicacion del ADS1292R y el MCU MSP432.

Los valores y su ubicacion en el PCB de muestra en la Figura 5.12a y b, respectivamente.

AVDD

C4 C

_0.]UF_ 1uF

AVSS a)

Figura 5.12: a) Valores de los PCB. b) Ubicacion de los capacitores en el PCB

5.45 Circuito de RF
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Tal como se ha mencionado en otros capitulos e incluso el presente, el dispositivo
cuenta con comunicacion inalambrica Bluetooth. EI mismo trabaja a una frecuencia cercana
de los 2.4GHz. Las sefiales con frecuencias elevadas pueden provocar inconvenientes en los
otros subsistemas del propio dispositivo.

Es por tal motivo, que la implementacion del Bluetooth en el dispositivo se realizo
por medio de un modulo comercial que integra, el chip Bluetooth, filtros de RF,
osciladores, blindaje y antenas. No obstante, lo mas importante, se comercializa con los
sellos de organismos internacionales como la FCC (Federal CommunicationsCommission).
Esto asegura los niveles son conocidos, cumple con las regulaciones y por lo tanto no
interfiere con los otros subsistemas del dispositivo. EI médulo elegido es el PAN1323 de la
firma PANASONIC. Su esquema interno y fotografia del mismo se muestra en la Figura

5.13ay b, respectivamente.

Chip Antena

FCCID
Blindaje

b)

Figura 5.13: a) Esquema interno de mddulo. b) Fotografia del modulo

5.4.6 PCB Disenfado

En esta subseccion se muestran imagenes del PCB disefiado y que finalmente el que
se fabricd. La Figura 5.14 muestra el disefio en 2D, en el cual se pueden apreciar el
footprint de los componentes, las trazas en rojo corresponden a la capa superior (TOP) y en
azul a la inferior (BOTTON).
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Figura 5.14: PCB del dispositivo disefiado

Por otra parte, la Figura 5.15a y b muestra los planos de referencia (ground) y
tension de alimentacion (power), respectivamente. Es la misma se puede observar la
segmentacion de los planos, tal como, se menciond en la Seccion 7.5.3. Cabe sefialar que en
el caso del plano de alimentacidn estd segmentado en cinco de acuerdo a las diferentes

tensiones que requiere el circuito.

a)

Figura 5.15: Planos del PCB. a) Referencia (ground). b) alimentacién (power)
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La Figura 5.16 muestra el modelo 3D del PCB disefiado juntos con el modelo de los
componente. Esta vista sirve para verificar que cada uno de los componentes estd bien

ubicado y no interfieran entre si, desde el punto de vista mecanico.

Figura 5.16: Modelo 3D del PCB disefiado junto con los componentes electronicos

5.5 Construccion del Prototipo

Se describen la fabricacion del PCB y el montaje de los componentes.

5.,5.1 Fabricacién del PCB

La fabricacién del PCB se realiz6 por medio de un fabricante especializado. Se
deben enviar todos los archivos de fabricacion, conocidos como gerbers. Hay un archivo
por cada capa del PCB. Ademas hay archivos adicionales con la informacién de la posicion
y tamafio de cada uno de los agujeros del PCB. También, otros contienen la serigrafia con
la indicacion de la posicion de los componentes y su numeracién. La Figura 5.17 muestra
una fotografia del PCB fabricado.
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Figura 5.17: Fotografia del PCB fabricado.

5.5.2 Montaje de los componentes

Tal como se menciond en secciones anteriores y como observarse en el modelo 3D
del prototipo (Figura 5.16) la mayoria de los componentes electrénicos utilizados son de
montaje superficial. Por tal motivo, el método mas adecuado para la soldarlos al PCB es
con un horno de reflujo (Figura 5.18a), disponible en el laboratorio. Para ello se deposita en
cada pad del PCB estafio en pasta (Figura 5.18b). Los componentes del tipo “throughhole”,
tal como, conectores o aquellos que estuvieran compuestos por partes plasticas de soldaron

con un soldador convencional tipo lapiz.

b)

Figura 5.18: a) Horno de soldadura utilizado. b) estafio en pasta.

Finalmente la Figura 5.19 muestra el prototipo finalizado, con todos los

componentes electronicos soldados.
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Figura 5.19: Fotografia del PCB con los componentes soldados.

5.6 Costos del Prototipo

En esta seccion se exponen los costos del prototipo. Se pueden separar en dos
grupos, el primero corresponde a los componentes electronicos y el segundo a los
correspondientes a la fabricacion del PCB. El costo de los componentes se estima a partir
de la lista de materiales, mas conocida como BOM (por sus siglas en inglés, Bill of
Materials). En base a esto se obtuvo una cotizacion de un proveedor internacional de
componentes electrénicos. En este tesis se optd por Arrow®". La cotizacion final fue de
u$s72,34 por prototipo.

Por otra parte, la fabricacion del PCB se realizé en la compafila PCB Way®? y la
cotizacion se obtuvo de su sitio web. Por cada PCB el precio es de u$s30,60.

Finalmente, el precio de un prototipo asciende a u$s 102,94. Este precio se calcula
sobre la base que se fabrican solo 5 prototipos. A medida que aumenta la cantidad, tanto de
los componentes como de los PCBs el precio disminuye significativamente. Cabe

mencionar que las cotizaciones no consideran costos de envio.

! http://www.arrow.com
2 https://www.pcbway.com
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5.7 Conclusiones

En este capitulo se abordaron aspectos referentes al disefio y construccion de la
placa electronica del dispositivo disefiado. En primer lugar ser realiz6 una basqueda de los
principales organismo normativos a nivel internacional que fijan estandares de disefio y de
desempefio que sean aplicables al dispositivo disefiado. En tal sentido, se evaluo las normas
IPC. Brinda recomendaciones respecto a las mejores practicas de disefio del PCB, para
asegurar que pueda ser perfectamente fabricado y los componentes montados. En tal
sentido, se siguid la norma IPC-7351 y la cual establece como deben ser disefiadas las
librerias de los componentes de montaje superficial, la cual es utiliza en esta tesis (IPC
2010).

Por otra, se estudi6 que unos de los requerimientos que deben cumplir los
dispositivos medicos estan relacionados con la Compatibilidad Electromagnética (EMC).
La norma IEC 60601-1-2:2007 establece los nivel de EMC para estos dispositivos. No
obstante, debido a los conocimientos sobre la misma y la falta de acceso a los equipos de
laboratorio necesarios, no se midieron de dichos niveles. En su lugar se siguieron las
recomendaciones de la IEC y de la bibliografia de referencia, sobre las mejores practicas en
el disefio para obtener los menores niveles de EMC. Una de las recomendaciones mas
relevantes es la eleccion de PCB de cuatro capas con planos de referencia y alimentacion.

Una fotografia del prototipo finalizado se muestra en la Figura 5.19. El costo total

del prototipo ascendié a u$s102,94, sin considerar en este importe los costos de envio.
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Capitulo 6

Pruebas del prototipo

6.1 Introduccién

En esta capitulo se describen los ensayos para verificar el funcionamiento de la
etapa de adquisicion de las sefiales electrocardiogréfica y respiratoria. Se incluyen
mediciones realizadas con los electrodos textiles disefiados. Ademés se evalla el consumo
de corriente del sistema.

Las pruebas de funcionamiento del prototipo se realizan con equipamiento
especifico para calibracién de equipos médicos y sistemas de adquisicién comerciales. En
el caso de este uUltimo se utiliza para comparar las sefiales adquiridas por dos sistemas

comerciales certificados por ANMAT vy el dispositivo disefiado.

6.2 Equipamiento

En esta seccion se brindan aspectos generales del equipamiento utilizado para
realizar los ensayos. Se utilizaron tres equipos principalmente. El primero de ellos es un
simulador multiparamétrico de la firma Fluke, modelo PS-420. El segundo es un
polisomnadgrafo de la firma Akonic, modelo MniPC y el tercero es un electrocardiografo
digital de la firma Eccosur. A continuacion se brindan detalles de cada uno de los equipos.
Cabe mencionar, que todos los equipos se encuentran disponibles en el laboratorio donde se

llevo a cabo la tesis.
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6.2.1 Fluke PS-420

Es un simulador multiparamétrico, utilizado para evaluar el funcionamiento de
monitores paciente de unidades de cuidados intensivos y se muestra en la Figura 6.1.
Permite generar sefiales electrocardiograficas en las 12 derivaciones estandares, sefial
respiratoria, temperatura y presion arterial. Ademas es alimentado por baterias.

Dispone de un amplio menu de configuraciones para simular diferentes ritmos
cardiacos y respiratorios. En el primer caso, se puede seleccionar entre 35 tipos de arritmias
y ritmos normal sinusal tanto de adultos como pediatricos. Cabe mencionar que entre las
arritmias que pueden simularse estan las contracciones ventriculares prematuras (CVP),
taquicardia y fibrilacion ventricular (TV y FV, respectivamente).

En el caso de las sefiales respiratorias, permite evaluar los equipos que utilizan el
método de medicion de impedancia pneumogréafica (IP). Se puede seleccionar entre varios
ritmos normales, como asi también, eventos de apnea. Otra de las caracteristicas que
dispone, es la posibilidad de seleccionar la impedancia basal del térax y su variacion
respecto producto de la respiracion. Estos parametros son importantes debido a que permite

evaluar la sensibilidad del dispositivo disefiado.

Figura 6.1: Simulador Multiparamétrico Fluke PS-420

6.2.2 Akonic Mini PC

Es un sistema para polisomnografia de 32 canales. Especificamente, cuenta con 21
canales para electroencefalografia (EEG), un canal ECG, sensor de flujo aéreo, bandas de
esfuerzo respiratorio de térax y abdomen, cuatro canales para electromiografia (EMG),

video, etc. La Figura 6.2 muestra una imagen del equipo. El equipo dispone de un software
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que permite configurar filtros y ganancia de los canales, ademas de la visualizacion de los
datos, se pueden exportar los registros a archivos de texto. Esto Gltimo permite que los
datos sean analizados en otro software, tal como, MatLab.

En particular, en esta tesis se utilizaron las bandas de esfuerzo respiratorio con la
finalidad de comparar las sefiales de esfuerzo adquiridas con este equipo y la sefal

respiratoria registrada por el dispositivo disefiado.

b)
Figura 6.2:a) Polisomnégrafo Akonic MiniPC de 32 canales. b) Sensor piezoeléctrico para medir

esfuerzo respiratorio.

Las bandas de esfuerzo respiratorio son bandas de tela adosadas a un sensor de
fuerza piezoeléctrico. Ambas bandas, de térax y abdomen, son iguales. La Figura 6.3

muestra una fotografia del sensor piezoeléctrico.

6.2.3  Electrocardiégrafo digital

Como se menciond anteriormente el polisomnégrafo dispone de un canal ECG. No
obstante, de acuerdo a la informacion técnica brindada por el fabricante, su filtro de entrada
tiene una frecuencia de corte inferior es de 0.5Hz. Por otra parte, el electrocardidografo ECG
View de la firma EccoSur es un equipo de diagnostico por lo que la frecuencia de corte
inferior de los filtros de entrada son 0.05Hz. Por tal motivo y gracias a su disponibilidad, se
optd por realizar algunos ensayos de registro de ECG, utilizando este equipo.

98



Capitulo 6. Pruebas del prototipo

El ECG View, permite adquirir en simultaneo las doce derivaciones estandares.

Cuenta con conexién USB para enviar los registros a una computadora para ser

visualizados y analizados en una computadora. La Figura 6.3 es una fotografia del equipo.

ECG View \

Figura 6.3: Electrocardidgrafo digital de la firma EccoSur.

6.3 Registro de la senal ECG

Esta seccion se divide en dos partes. La primera muestra los registros adquiridos
con el simulador multiparamétrico, para varios ritmos normales y algunas arritmias. El
segundo, son registros adquiridos en una persona que no reporta problemas cardiacos. Para
la visualizacién de los datos, toda la informacién adquirida se envia por medio de conexion
USB hacia una computadora. Luego los datos son graficados utilizando el software
MatLab.

6.3.1 Registro con simulador

Se muestran los registros obtenidos utilizando el simulador multiparamétrico. La
Figura 6.4 es una fotografia que muestra la conexion entre el simulador y el dispositivo
disefiado. A continuacion se listan los registros adquiridos. ES importante mencionar que
todas las adquisiciones que se muestran en esta seccion, no presentan ningdn tipo de
filtrado digital. Los unicos filtros presentes son los analdgicos a la entrada del dispositivo.

Se adquirieron registros normales para diferentes ritmos normales y arritmias

ventriculares.
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Figura 6.4: Conexion entre el dispositivo disefiado y el simulador multiparamétrico.

En primer lugar se adquirieron registros ECG normales para diferentes ritmos
cardiacos. La Figura 6.5a el registro para 60 Ipm (latidos por minuto). EI caso de 80Ipm se

muestra en la Figura 6.5b. En la descripcién de la figura se indica el codigo de seleccion del
simulador.

s a) ECG Normal 60 Imp b) ECG Normal 80 Ipm
.5 T T T T T T T T T T

25 T 25

Amplitud (mV)
N
Amplitud (mV)
~

LIttt i L N

0.5 L L L L L L L 05 L L L L L L L
0 0.5 1 15 2 25 3 35 4 0 0.5 1 1.5 2 25 3 3.5 4

Tiempo (seg.) Tiempo (Seg.)

Figura 6.5: Registro ECG Normal. a) 60 Ipm (cod. #172), b) 80 Ipm (cod. #173)

Por otra parte, la Figura 6.6a y b, muestran el registro ECG normal, para el caso de
120 y 200 Ipm, respectivamente. Tal como pueden observarse, no se produce la
deformacion de ninguna de las ondas del ECG. Esto indica que el hardware no esta
filtrando ninguna componente frecuencial de interés.

100



Capitulo 6. Pruebas del prototipo

a) ECG Normal 120 Ipm

b) ECG Normal 180 Ipm
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Figura 6.6: Registro ECG Normal. a) 120 Ipm (cod. #175), b) 180 Ipm (cod. #178)

Por otra parte la Figura 6.7a y b muestra los registros de arritmias ventriculares. El
primer caso se trata de una bigeminia y el segundo una trigemina. Tal como se estudio en el
Capitulo 2, la primera corresponde a una secuencia de latidos en el que un latido normal, se
alterna con una CVP. En el segundo caso, es una secuencia de dos latidos normales y una
CVP.

a) ECG - Bigeminia b) ECG - Trigeminia

Amplitud (mV)
Amplitud (mV)

Tiempo (seg.) Tiempo (seg.)

Figura 6.7: Arritmias ventriculares. a) Bigeminia (cod. #27), b) Trigeminia (cod. #28)
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Finalmente la Figura 6.8a y b, muestra los registros ECG de una taquicardia
ventricular y una fibrilacion ventricular, respectivamente. En el primer caso, la primera
porcion del registro corresponde a latidos normales con un ritmo de 80lpm y luego en el
instante indicado por la linea roja, comienza la taquicardia ventricular. Lo mismo ocurre en

el caso de la fibrilacidn ventricular, el registro inicia con una taquicardia.

ECG - Taquicardia Ventricular
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ECG - Fibrilacién Ventricular
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Figura 6.8: Arritmia ventricular. a) Taquicardia (cod. #33). b) Fibrilacion (cod #34).

6.3.2  Adquisicion de registros reales

En esta seccidn se muestran los registros adquiridos en simultaneo en un sujeto
sano, a partir del electrocardidgrafo digital ECG View y el dispositivo desarrollado. Cabe
mencionar, que si bien la adquisicion fue en simultaneo, las graficas de la sefiales no estan
perfectamente sincronizadas, dado que no se disponia de un medio para tal fin. Una
aproximacion fue introducir un artefacto en un electrodo. La derivacién adquirida fue la DIl
Modificada, tal como se estudié en el Capitulo 2.

Se realizaron dos pruebas, una con la persona sentada sin movimiento. Los registros
resultantes se muestran en la Figura 6.9a y b, para el electrocardiografo y el dispositivo
respectivamente.

Por otra parte, la Figura 6.10a y b muestra el registro del ECG con ambos equipos,

con la persona parada, con un constante movimiento de sus extremidades.
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a) ECG en reposo - Dispositivo Diseiiado
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Figura 6.9: Registro ECG en reposo, a) Dispositivo Disefiado y b) Electrocardidgrafo digital

a) ECG en movimiento - Dispositivo Disefiado
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b) ECG en movimiento - Electrocardiografo Digital
T

o

T T

Amplitud (mV)
: o
IS P N
T T

o
o
I

4 | | | | | |

20 21 22 23 24 25
Tiempo (seg)

Figura 6.10: Registro ECG en movimiento, a) Dispositivo Disefiado y b) Electrocardidgrafo

digital.

Como se puede observar tanto en reposo como en movimiento, el complejo QRS los
registros ECG se pueden distinguir. Como puede observarse la sefial adquirida con el

dispositivo disefiado presenta menores niveles de ruido, respecto al equipo comercial. En el
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caso de los registros en reposo, la Unica interferencia apreciable es el ruido de linea de

50Hz. Los registros en movimiento, se puede apreciar un nivel de ruido mayor.

6.4 Electrodos textiles

Durante el desarrollo de la tesis se disefiaron y ensayaron electrodos textiles,
construidos con hilo y tela conductora. Si bien no fue el objetivo inicial de esta tesis utilizar
electrodos textiles, se considera importante evaluar esta tecnologia debido a que se ha
desarrollado un dispositivo de monitorizacion continua por lo que confort del paciente es
un factor significativo. La Figura 6.11a muestra una fotografia de los electrodos disefiados,
se disefiaron para ser utiliza dos en los pufios utilizados. La Figura 6.11b muestra la

conexion de dichos electrodos.

a)

Figura 6.11: Electrodos textiles. a) Electrodos disefiados, b) conexién

Con la finalidad de comparar su desempefio se realiz6 la adquisicion de registros
electrocardiograficos, utilizando electrodos descartables de Ag/AgCl, conectados al
electrocardidgrafo digital y electrodos textiles conectados al dispositivo disefiado. Cabe
sefialar que los registros no se adquirieron en simultaneo debido a que los electrodos se
conectaron a la altura de la mufieca y la conexion de todos los cables se dificultaba. No
obstante, en el caso de la sefial en movimiento, se repitieron los movimientos constantes de

las extremidades.
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La Figura 6.12a y b muestra los registros con el paciente en reposo adquiridos con
los electrodos descartables y textiles, respectivamente.

a) ECG en reposo - Electrodos descartables
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b) ECG en reposo - Electrodos textiles
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Figura 6.12: ECG en reposo, con electrodos a) descartables y b) textiles.

La Figura 6.13a y b muestra los registros con el paciente en movimiento (parado y
movimiento de las extremidades) adquiridos con electrodos descartables y textiles,
respectivamente.

Tal como puede observarse en ambas mediciones, en reposo y movimiento, la sefial
adquirida con electrodos textiles es mas susceptible a la interferencia de linea y a artefactos.
Ademas, la sefial presenta un offset mayor respecto a las adquisiciones que se muestran en
la seccion anterior. Esto indica que los electrodos textiles presenta un potencial de media
celda significativamente mayor. No obstante, el complejo QRS puede distinguirse
perfectamente. Aplicando técnicas de filtrado adecuados, es posible implementar el uso de

electrodos textiles en el dispositivo disefiado.
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a) ECG en movimiento - Electrodos Descartables
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b) ECG en movimiento - Electrodos textiles
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Figura 6.13: ECG en movimiento, con electrodos a) descartables y b) textiles.

6.5 Registro de la senal Respiratoria

En esta seccion se presentan los ensayos realizados para la validacion de la etapa de
registro de la sefial respiratoria. Esta seccion se divide en dos partes, la primera
corresponden a las mediciones realizadas con el simulador multiparamétrico. La segunda,
se muestran los resultados de la adquisicion en simultaneo realizada con el dispositivo
disefiado y el polisomndgrafo.

6.5.1 Registros con simulador

Tal como se menciond el simulador multiparamétrico Fluke permite generar
diferentes ritmos respiratorios e incluso, también eventos de apnea. Ademas se puede
seleccion el valor de impedancia basal de térax (R,) y su variacion (AT) para evaluar la
sensibilidad del equipo. Por tal motivo, la Figura 6.14 es un registro de dicha sefial con 20
rpm (respiraciones por minuto), con R, = 200K y AT = 0.22. Cabe mencionar que esta

configuracion es la mas desfavorable para el registro de la sefial.

106



Capitulo 6. Pruebas del prototipo

Registro seial respiratoria 20 rpm
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Figura 6.14: Sefial respiratoria de 20 rpm, adquirida con simulador (cod. #154)

La Figura 6.15 muestra el registro de la sefal respiratoria adquirida con el
simulador, con un ritmo de 15 rpm y una apnea de 15 segundos, con R, = 5002 y
AT = 3. Como se puede observar con respecto al caso anterior la amplitud de la sefial es

mayor, debido a la baja impedancia del térax y su variacién es mayor.

1000 Seial Respiratoria 15 rpm y 12 seg. de apnea.
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o
T

-800 [— -

1000 ! ! I ! L
0 10 20 30 40 50 60

Figura 6.15: Sefial Respiratoria de 15 rpm y 12 segundos de apnea (cond. #153 y #146)

6.5.2 Registros respiratorios reales

Se realizaron mediciones con el dispositivo disefiado y el polisomnografo. Se
realizd una adquisicion en simultaneo con ambos equipos. En el segundo caso se utilizaron

ambas bandas de esfuerzo respiratorias, de térax y abdomen. La Figura 6.16muestra cOmo
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van adosadas al cuerpo. Por otra parte los electrodos del dispositivo disefiados van

conectados van conectados en el torax.

Figura 6.16: Bandas de esfuerzo respiratorio colocadas en térax y abdomen.

La Figura 6.17a y b, muestra el registro de la sefial respiratoria adquirida con el
dispositivo y la sefial suma de esfuerzo respiratoria (RIPSum) adquirida con el
polismondgrafo, respectivamente. Para sincronizar los registros de ambos equipos se
produjo una apnea prolongada y luego una respiracion profunda. Como puede observarse
en la Figura 6.17a, la sefial adquirida por medio del dispositivo disefiado tiene mayor nivel
de ruido. EIl origen del mismo se debe al proceso de modulacion/demodulacion que emplea

la técnica de impedancia pneumografica.

a) Senal Respiratoria - Dispositivo Disefiado
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Figura 6.17: Sefial Respiratoria, a) Dispositivo Disefiado, b) Suma de esfuerzo respiratorio de térax

y abdomen.
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6.6 Medicion de consumo de energia

En esta seccidn se evalud que circula por la bateria que alimenta al sistema. Si bien
el dispositivo disefiado cuenta con monitor de bateria, se optd por utilizar uno comercial
que estuviese ya calibrado. En particular se utiliz6 uno de la firma Texas Instruments. La

Figura 6.18 muestra ambos sistemas interconectados.

Figura 6.18: Dispositivo disefiado conectado al monitor de bateria.

Se realizaron dos mediciones, la primera consiste en medir la corriente que circula
por la bateria, cuando todos sus mddulos estan activados y se realiza transmision de datos,
simulando envios de alarmas, por medio de Bluetooth Low Energy (baja tasa de datos). La
corriente medida en este caso fue de 45mA. Por otra parte, cuando se transmite en tiempo
real todos los datos adquiridos para ser visualizados en la pantalla del celular y para lo cual
se requiere utilizar Bluetooth Classic, la corriente aument6 a 85mA. Es decir, el incremento
de corriente fue del 88%. Esto valores son coherentes con la informacion brindada por el
fabricante del radio Bluetooth. Es importante sefialar, que el dispositivo no estara
permanentemente enviando los datos adquiridos para visualizacién en tiempo real.

Por otra parte, la bateria utilizada tiene una capacidad de 1200mA/h y sus
dimensiones son 60mm x 30mm, se considera que es la bateria adecuada. Si se considera
que el caso de menor consumo de energia el dispositivo tendra una autonomia que asciende

a las 24 horas.

109



6.7. Conclusiones

6.7 Conclusiones

En este capitulo se muestran los resultados de los ensayos realizados para evaluar el
correcto funcionamiento del prototipo del dispositivo electrénico disefiado. Para ello se
adquirieron registros de sefiales ECG y respiratorias. En ambos casos, se utilizé en primera
instancia un simulador multiparamétrico capaz de generar sefiales patrones ECG y
respiratorias, correspondientes a diferentes ritmos y morfologias. Este equipo, se utiliza
habitualmente en el campo de la ingenieria clinica para calibrar dispositivos de uso médico.
Los resultados obtenidos los resultados fueron favorables.

Los registros adquiridos en estos ensayos, permitieron validar otros bloques, ademas
del de acondicionamiento de sefiales. Entre los que se destacan la comunicacion del
microcontrolador (MCU) con el conversor A/D ADS1292R, configuracién de los registros
de este ultimo, los procedimientos de lectura de los datos y su transmision.

Por otra parte, se adquirieron registros en simultaneo entre el prototipo del
dispositivo y equipos comerciales que cumplen con la normativa y certificacion de los
organismos correspondiente, ANMAT en este caso.

En el caso de la sefial ECG se adquirieron registros en simultaneo utilizando un
electrocardidgrafo digital y el dispositivo disefiado. Los registros adquiridos fueron de dos
tipos. El primero con la persona en reposo y la segunda en movimiento. Los registros son
similares entres solo presentan pequefias diferencias. También se adquirieron registros con
los electrodos textiles disefiados a fines de evaluar una alternativa a los electrodos
estandares de Ag/AgCl. Utilizando los dos tipos de electrodos, se adquirieron registros en
reposo y en movimientos. Las sefiales obtenidas para el primer caso son similares. Sobre el
desempefio de los electrodos textiles, se concluye que con mas susceptibles a la
interferencia de ruido de linea y a los artefactos. Ademas, presentan mayor potencial de
media celda. No obstante, el complejo QRS se puede distinguir sin problemas.

En el caso del registro de la sefial respiratoria, se utilizé un los canales de esfuerzo
respiratorio de térax y abdomen de un polisomnégrafo. La sefial adquirida con el prototipo,
adquirida por el método de impedancia pneumografica (IP), se comparé con la suma de las
sefiales de esfuerzo de térax y abdomen (RIPSum). De acuerdo a la bibliografia esta sefial
es similar a la obtenida por el método de IP (Leder et al. 2003).
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Cabe mencionar, que ninguno de los registros adquiridos con el prototipo se les ha
aplicado ningdn tipo de procesamiento o filtrado.

Finalmente, se midié el consumo de energia del dispositivo. Se concluye que la
transmision de datos continua por medio de Bluetooth, incrementa un 88% de la corriente
del sistema, respeto a cuando no se ha habilitado el Bluetooth. No obstante, sin una

transmision continua de datos el dispositivo tiene una autonomia aproximada de 24hs.
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Capitulo 7

Disefio de Software

7.1 Introduccién

Este capitulo se trata aspectos de la implementacion de todo el software asociado al
sistema. El software del sistema se divide en cuatros partes fundamentales. Cada una se
ejecuta en una plataforma diferente. ElI primero es el software que se ejecuta en el
microcontrolador (MCU) del dispositivo, el segundo es la aplicacion del teléfono del
paciente, el tercero el servidor encargado de la recepcion de datos y el cuarto la interface de
supervision para el profesional médico. Con finalidad de disminuir la complejidad y tiempo
de desarrollo la aplicacion dos y cuatro, se unificaron en una sola que pueda cumplir los
dos roles.

Finalmente, este capitulo se divide en tres partes y en cada una se detalla cada
software desarrollado.

7.2 Software del Microcontrolador (MCU)

En esta tesis se considera al software embebido del MCU como uno de los més
importantes, dado que debe ejecutar sus tareas en tiempo real y a diferencia de otros
dispositivos, tal como un teléfono celular, tiene menores recursos de memoria y velocidad

de procesamiento. La Tabla 6.1 resume las principales tareas que ejecuta en orden de
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prioridad descendente. Como puede observase el procesamiento de la sefial ECG es de

mayor prioridad que la Respiratoria, debido a su comportamiento dinamico.

Tabla 7.1: Tareas que ejecuta el MCU en orden de prioridad.

Prioridad

Tarea

1

0 N o o B~ W DN

Lectura de datos del conversor A/D.

Procesamiento de la sefial Electrocardiografica (ECG).
Envio de alarmas de Eventos Cardiacos.
Almacenamiento de la informacién ECG.
Procesamiento de la sefial Respiratoria (Resp).

Envio de alarmas de Eventos Respiratorios.
Almacenamiento de la informacion Resp.

Monitorizacién de bateria.

Previo a describir la implementacién de cada tarea y la interaccion entre ellas, se

define la arquitectura general de software y se describen sus principales componentes. Cabe

sefialar que todo codigo para el dispositivo esta escrito en lenguaje de programacion C,

dado que es el més difundido en los sistemas embebidos.

7.2.1

Estructura general del software

La estructura general del software embebido se muestra en la Figura 7.11 y en la

cual se pueden observar sus componentes principales. Esta organizado en capas jerarquicas

para asi lograr distintos niveles de abstraccion. Esto ultimo hace referencia a su

independencia respecto al hardware.
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Aplicaciones

Sistema Operativo de Tiempo Real (RTOS)

4

Librerias de modulos externos al MCU

Sistema
Archivos

Lib. Monitor
de Bateria

L 2 L 2

Librerias de periféricos internos del MCU

EN EI EE E3
L 2

MCU

Bluetooth
Stack

Lib.
ADS1292R

Figura 7.11: Estructura general del software del MCU

A continuacidn se brinda un breve detalle de cada una de las capas de la estructura,
con la finalidad de argumentar su inclusion. La capa de aplicacion, serd descripta en la

siguiente seccion.

7.2.1.1 Libreria de periféricos internos del MCU

Como se mencion6 en el Capitulo 4, el microcontrolador seleccionado para el
dispositivo es el MSP432, de la firma Texas Instruments. El fabricante brinda un paquete
de librerias denominado driverlib, el cual cuenta con un conjunto de funciones para
controlar los periféricos internos del MCU. Su funcionamiento esta validado por el
fabricante y ademas cuenta con la ventaja que puede utilizarse en amplia gama de MCUs de
la firma. Esto ultimo permitiria en un futuro cambiar a un procesador de mayor o menor
capacidad, sin necesidad de realizar modificaciones significativas en el codigo del software
(Bai 2016).

Por otra parte, el fabricante ademas brinda para cada periférico un ejemplo de

utilizacion de la libreria que facilita el aprendizaje de la misma.

7.2.1.2 Libreria de Periféricos Externos al MCU
Estas librerias permiten controlar los distintos subsistemas del dispositivo, tal como,

el conversor A/D, mdédulo Bluetooth, almacenamiento de datos.
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e Stack Bluetooth

Es el conjunto de librerias de software que implementan los protocolos de
comunicacion inalambrica Bluetooth. Como se mencioné en el Capitulo 3, el modulo
utilizado es el CC2564B vy el cual permite implementar comunicaciones con protocolos de
comunicacion de la versién Classic (v2.1) y Low Energy (v4.0). El software utiliza un
protocolo de cada version, el Serial Port Profile (SPP) y Generic Attributte Profile
(GATT), respectivamente.

El SPP, emula una comunicacion serie asincronica entre el dispositivo y el teléfono
celular o PC. Permite tasas de transmision de datos de 675Kbps ideales, que son adecuadas
para transmitir los datos que son almacenados en el dispositivo y sefiales en tiempo real
(Dellien et al. 2012).

Por otra parte, GATT permite el envio de mensajes de pocos bytes destinados a
envid de notificaciones y valores simples. Este protocolo es ideal que el envio de alarmas y

notificaciones (Townsend et al. 2014).

e Sistema de archivos

Un sistema de Archivos, permite abstraer al software de aplicacion como se
organiza la informacién en la memoria fisica. En esta tesis se opt6 por utilizar el sistema de
archivos FAT32, el cual es ampliamente utilizado en computadoras personales y
dispositivos maviles (Microsoft 2000). Para su implementacion se optd por utilizar la
libreria “FatFs — Generic FAT Filesystem Module ”(Chan 2016). Ha sido desarrollada para
dispositivos embebidos de bajos recursos de procesamiento. Una de las ventajas que
presenta es la posibilidad de configuracion para diferentes tecnologias de memorias, tal

como, la utilizada por el dispositivo disefiado o la interna del MCU.

e Libreria de Monitor de Bateria
La libreria para la lectura del circuito integrado (CI) encargado de la monitorizacion
de la bateria, es provista por su fabricante y permite leer directamente la corriente entregada

por la bateria, su valor de tensidn y el porcentaje de energia disponible en la misma.
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e Libreria ADS1292R
Se encarga de realizar la lectura de las sefiales digitalizadas en el formato
especificado por el por el fabricante del CI. Esta libreria se desarrollé durante la realizacion
de esta tesis.

7.2.1.3 Sistema Operativo de Tiempo Real (RTOS)

Los sistemas en tiempo real son aquellos que ante un evento deben generar una
respuesta en un intervalo de tiempo especifico. En caso de no cumplir con tal requerimiento
puede provocar un comportamiento no deseado en el sistema (Oshana 2013). En el caso del
software embebido del dispositivo hay tareas que deben ejecutarse en intervalos
especificos, tal como, la lectura de datos del A/D, la deteccidon de ciclos cardiacos y
respiratorios, la identificacion de arritmias, etc.

Un RTOS permite administrar el tiempo de uso del CPU del MCU, para que todas
las tareas puedan ejecutarse en el tiempo preestablecido. Para ello, permite asignar
prioridades de unas sobre otras. En la actualidad se disponen de diferentes opciones de
RTOs disefiados para ser integrados en un MCU, entre los licenciados y de libre
distribucién. En esta tesis se optd por utilizar FreeRTOS?, el cual pertenece al segundo
grupo (Barry 2010). Este dltimo estd ampliamente difundido debido a que existen
versiones para las diferentes arquitecturas de MCUs disponibles en el mercado.

Una de las caracteristicas que fue incorporada a partir de la version FreeRTOS v9.0,
es la posibilidad de poder seleccionar entre un sistema operativo dindmico o uno estatico.
En el caso del primero, se pueden crear nuevas tareas, asignar prioridades y memoria,
durante la ejecucion del programa. Por otro lado en el estético, dichas definiciones se debe
realizar previo a compilar todo el software. Este ultimo caso es preferible en sistema de

tiempo real que realizan tareas criticas (Cerdeiro 2015).

7.2.2  Analisis y Disefio de las Tareas

El software del MCU debe ser capaz de coordinar la ejecucién de cada una de las

tareas, las cuales ademas estan relacionadas entre si. Por ejemplo, para poder llevar a cabo

® http://www.freertos.org

116



Capitulo 7. Disefio de Software

la deteccion de arritmias, es necesario que previamente se hayan detectado los latidos
cardiacos. A su vez, para enviar una alarma de Taquicardia o Fibrilacion Ventricular, la
misma debe ser detectada por el Detector de Arritmias. Es por tal motivo que para facilitar
la implementacion del codigo de programacién y su posterior mantenimiento o incluso
agregar nuevas funcionales, es necesario contar con un metodo que permita realizar un
andlisis de todos elementos y sus relaciones. Para ellos se emplea el Lenguaje Unificado de

Modelado (UML, por sus siglas en inglés).

7.2.2.1 Lenguaje UML

En la actualidad los procesos de desarrollo de software, debe contar con tiempos y
costos bien definidos, ademéas que debido a su complejidad es llevado a cabo por un grupo
de personas. Por tal motivo surge la necesidad de contar con herramientas que permitan
identificar los principales elementos del software, como asi también, sus relaciones y
facilitar la comunicacion de ideas entre los distintos miembros del grupo de desarrollo. En
tal sentido, el lenguaje UML tiene como objetivo brindar al disefiador un conjunto de
herramientas graficas para definir un modelo del software. Surge formalmente en el afio
1997 y representa la evolucién de diferentes propuestas para modelar software basado en
los lenguajes de programacion orientada a objetos (POO). Para méas informacion sobre su
historia y evolucion puede consultarse (Fowler & Scott 1999).

En forma general, UML brinda dos tipos de diagramas, los Estructurales y los de
Comportamiento. El primero de ellos tiene como objetivo identificar aquellas “cosas” que
forman parte del sistema y sus relaciones. Por otra parte, los diagramas de Comportamiento
como los elementos definidos en los diagramas definidos anteriormente van interactuar
durante la ejecucion del software.

Principalmente, los diagramas estructurales se dividen en dos tipos, de Clases y
Objetos. En primero de ellos definen toda la posible relacion que pueden existir entre las
“cosas”, mientras que el objeto define un estado o una relacion durante la ejecucion del
software. A modo de ejemplo, si se compara con un con lenguaje de programacion, el
diagrama de clases seria equivalente a definir los tipos de datos. Por otra parte, el de objetos
seria declarar variables de dichos tipos de datos y asignarles un valor. No obstante, una

clase ademéas permitir almacenar valores (atributos) también cuenta con operaciones
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(métodos). Estos ultimos, definen acciones que se realizaran. La Figura 7.12 muestra el

diagrama de clases que modela la relacion entre la Memoria del MCU y el Conversor A/D.

La Figura 7.12 muestra un ejemplo de un diagrama de clases que modela la relacion

entre el MCU y al conversor A/D.

71 Atributo

class Ejemplo /

Memoria

ultimosl0Datos: int [1..10]

Conversor A/D

/ Método

+

almacenar(int)

Muestra: int

/

+

Habilitacion(boolean)

Figura 7.12: Diagrama de clases. Modela relacion entre Conversor A/D y Memoria.

Por otra los diagrama de comportamiento, se pueden distinguir los Diagramas de

Estado (Statechart) y el de Secuencia. El primero permite modelar los diferentes estados en

el que se puede encontrar el sistema y los eventos que pueden provocar un cambio de

estado. Por otra parte los de Secuencia, permiten modelar la comunicacion entre los

distintos objetos de un sistema reflejando, ademas, el orden en el que se produce. Las

Figuras 6.3 y 6.4 muestran un ejemplo de Diagrama de Estados y de Secuencia,

respectivamente. Cabe mencionar, que

funcionamiento completo del sistema, es decir, brindar informacion complementaria.

[/ Conv.A/D Habilitado "\

ninguno de los diagramas puede describir el

Método

Estado

/

[ Conv. A/D Deshabilitado \

4bilitacién
lalmacenar(int)
Habilitacion

Figura 7.13: Ejemplo de Diagrama de Estados. Modela estados del Conversor A/D.

_i»
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Conversor A/D Memoria

Evento Externo
inicia secuencia

Actorl
| ]

| |
Habilitacion() o !

|
H Almacenar(muestra)

S S

Figura 7.14: Diagrama de Secuencia

7.2.2.2 Diagrama de Clases del software embebido

Durante el desarrollo de esta tesis se elabor6 un diagrama de clases general del
sistema que pudiese servir como punto de partida previo a comenzar con la codificacion del
software. El diagrama se muestra en la Figura 7.15 y esta basado en la solucion propuesta
por (Douglass 2010).

Como se puede observar, la clase “Cola_de Datos” interacciona con las demas
clases, por tal motivo se considera una de las mas importantes. Su principal funcion es
almacenar las ultimas N muestras. Los datos son almacenados en la memoria RAM del
MCU vy pueden ser las muestras de las sefiales, las marcas de complejos QRS o de ciclos
respiratorios y también los instantes de tiempo en las que ocurren Contracciones
Ventriculares Prematuras (CVP).

Debido a que tiene una fuerte interaccion con la memoria del MCU, se utiliza el

periférico DMA (por sus siglas en inglés, Direct Access Memory).
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class Ledgat /
Tipo de Dato
N
Detector QRS

- indice:int ADMS
- marcaQRS: int - Configuracion: int [1..25]
+ detectarQRS(int): int Cola_de_Datos - Muesrmacuadold
+ guardaMarc§QRS(): int - head:int=0 1 + Configurar(int)
+ leerMuestra(int) . szelint=0 + habilitar(boolean)

+ leerMuestra(): long

+ insertar(InputData)
Detector Arritmia leerUltimoValor(int): int

X 3|+ sinDatos) >
- CuentaCVP: int Detector_Resp
- index: int =
- ventanaAnalisis: long [1..52] 2 3 - cicloResp: int

indice: int
+ detectaArritmia(): boolean
+ leeVentana(): int + DetectarCiclo(): int

+ guardarMarcaCiclo(): int
+ leerMuestra(): int

Almacenamiento

+

Transmision Bluetooth

- datoRTC: int

- dispAsociados N
- nombreArchivo: int

- estadoConexion: boolean

almacenarArritmias(): int
almacenarMuestras(): int
almacenarSignosVitales(): int
leerAlmacenado()

+ enviarAlmacenados(): int
reportarAlarma(): int
+ reportarSignosVitales(): int

+

+ o+ o+ o+

Figura 7.16: Diagrama de Clases inicial para el desarrollo del software del dispositivo

Por otra parte el diagrama anterior, como se menciond, representa el primer paso en
el desarrollo del software del dispositivo. EI mismo se puede optimizar, con la ventaja de
reducir la cantidad de lineas de cddigo a escribir y disminuyendo asi la probabilidad de
cometer errores. Un ejemplo de ello, son las clases Detector de QRS, Detector de Arritmia,
Detector de Resp. (Respiraciones). Todas comienzan con el nombre “Detector”, esto €s un
indicio que tienen elementos en comin. Dichos elementos son que disponen de un atributo
indice, un método de leerMuestra() y otro guardarMarca(). Es por ello que se puede definir
una clases madre, denominada Detector y tres clases que derivan de ellas que se QRS,
Arritmia y Ciclo Resp. (Figura 7.17).
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class Ledgat /

Detector

- indice: int
- marca: int

+ GuardarMuestra()
+ leerMuestra()

‘ QRS | Arritmia | Ciclo Resp |

+ detectaQRS() - cuentaCVP: int + detectaCicloResp()
+ detectaArritmia()

Figura 7.17: Clase Detector

Generalizacién

7.2.2.3 Patrones de Disefio

Una vez realizado el diagrama inicial, el mismo se puede optimizar aplicando un
patron de disefio. Se trata de una solucion general a problemas que presentan ciertas
caracteristicas comunes. Debe cumplir con una serie de pautas, tal como indicar el
problema que intenta resolver, que aspectos optimiza, haber sido probado para demostrar su
funcionamiento y ademas ir acompafado de un ejemplo implementado en algun lenguaje de
programacion, que puede ser C o incluso UML. Con la finalidad de optimizar el tiempo de
uso del CPU, se decidi0 utilizar el “Patron Observador” (Observer) (Douglass 2010). El
mismo distingue dos elementos el Observable (en nuestro caso seria la cola de datos) y el
Observador (las otras clases asociadas). Cuando en el Observable se produce un cambio,
este se encarga de notificar a cada uno de los Observadores, ejecutando una accion
particular para cada uno (Figura 7.17). De esta forma se evita que cada Observador esté
preguntando al Observable si algo se modificé (ejemplo, un nuevo datos en la cola) y asi

disminuir el tiempo de uso del CPU de cada una de las tareas.

class Observer Pattern /

Observable Observador

+ agregarObservador(): int + FuncionNotificacion(): int

eliminarObservador(): int

+_notificarObservadores(): int
ObservadorConcreto

T

ObservableConcreto

- estado

- estado

+ getEstado(): int

+ FuncionNotificacion(): int
+ setEstado(): int

Figura 7.17: Patron de disefio Observador
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7.2.3 Herramientas de desarrollo

El software de desarrollo utilizando el entorno “Code Composer Studio” (CCS). Es
un entorno integrado que permite crear el proyecto y compilarlo con diferentes
compiladores. En esta tesis se utilizé el compilador GCC para procesadores ARM (Bai
2016). Por otra parte también se utilizé un kit de desarrollo, con la finalidad de realizar las
primeras pruebas antes a construir la placa del dispositivo. El utilizado es MSP-
EXP432P401R (Figura 7.18).

Figura 7.18: Fotografia del kit de desarrollo para el MCU MSP432

7.3 Aplicacion de telefono celular

7.3.1 Introduccion

En esta seccion se estudian las aplicaciones que se ejecutan en el teléfono celular
del paciente y del médico o centro de salud. Se detallan en una misma seccion dado que
comparten algunas caracteristicas comunes, tal como, la plataforma de desarrollo. Se eligi6
la plataforma Android, debido a que es unos de los sistemas operativos para teléfonos
celulares méas difundidos, ampliamente documentados y no requiere de pago de licencias
para el desarrollo de aplicaciones.

La aplicacion del paciente, se encarga de recibir la informacion registrada por el
dispositivo disefiado, por medio de la comunicacion inalambrica Bluetooth. Entre la
informacidn se encuentra las sefiales de alarma y todos los datos adquiridos. En el caso de
las alarmas, estan se retransmiten por medio de SMS (por sus siglas en inglés, Short

Message Service).
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Ademas del dispositivo, la aplicacion recibe la informacién del pulsioximetro
Bluetooth para luego evaluar los eventos respiratorios durante el suefio. El esquema general

de conexion se muestra en la Figura 7.19.

Dispositivo

Figura 7.19: Esquema general de comunicacion entre los dispositivos del paciente

A pesar que en la actualidad existen otros servicios de mensajeria para telefonia
celular, tal como, Whastapp, Hang-Out, Telegram, etc., el servicio de SMS presenta
algunas ventajas que lo convierte en la opcion mas confiable. En primero lugar dicho
servicio estd disponible para las diferentes tecnologias de redes de telefonia celular
(GSMIGPRS, 3G, 4G y 5G), lo cual asegura su disponibilidad en diversos sitios, ya sean en
centro urbanos o rurales en los que aun no se hayan actualizado las celdas de telefonia
(Bhalla & Bhalla 2010). Por otra parte, solamente requiere de 140 bytes para comunicar el
mensaje (Brown et al. 2007). Los otros servicios de mensajeria, dependen del protocolo de
comunicacion IP (por sus siglas en inglés, Internet Protocol), cuya cantidad de bytes es
mayor y su velocidad esta limitada la tecnologia de la red de telefonia.

Cuando el teléfono celular cuenta con conexion a internet, almacena toda la
informacion registrada por el dispositivo en un servidor de datos. Esto altimo, lo realiza por
medio de una API REST (por sus siglas en inglés, Representational State Transfer), la cual
se basa en el protocolo de comunicacién HTTP (por sus siglas en inglés, Hypertext
Transfer Protocol). Esta Gltima estd ampliamente difundida en las tecnologias de internet y
se detalla en las siguientes secciones.

Por otra parte, la aplicaciéon del teléfono celular del médico o centro de salud a

diferencia del caso anterior que adquiere la informacion por medio de Bluetooth, este la
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adquiere por medio del protocolo de comunicacion HTTP antes mencionado, desde el
servidor de datos y de la lectura de los SMS que llegan indicando alarmas.

Ambas aplicaciones permiten la visualizacion de los datos adquiridos, tanto las
sefiales, como los signos vitales. Ademas permiten configurar el rango de valores para los
cuales los signos vitales se consideran normales y los destinatarios de las alarmas. Para esto

ultimo solamente se requiere el nimero telefénico del destinatario.

7.3.2 Elementos de la Aplicacién

A continuacion se describen los principales elementos de una aplicacion Android.
El primero de ellos son las Actividades, las cuales representan la interface de usuario y
permite visualizar la informacion adquirida y los mends de configuracion. La ejecucién de
sus codigos estd activa mientras se estd visualizando dichas pantallas. La Figura 7.110

muestra la pantalla que permite la visualizacion de las sefiales adquiridas y signos vitales.

LEDGAT

BPM: 60 | %Sp02: 98

b

Figura 7.110: Visualizacion de las sefiales adquiridas y signos vitales.

Por otra parte, la Figura 7.111a y b muestra los mends para la manipulacion de las
sefiales. Esto incluye el desplazamiento en direccién del vertical, la ampliacién y/o

reduccion, por medio de la pantalla “touch” del teléfono.
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LEDGAT

BPM: 60 | %Sp02: 98

Desplazamiento de Sefiales

ECG

Conectarse a un dispositivo Conectarse a Onyx I

Iy 7%

Desplazamiento de Sefales Configuraciones

a) b)
Figura 7.111: a) Seleccion de la opcion de desplazamiento de sefiales. b) Permite seleccionar que

sefial se desea manipular.
Por otra parte la Figura 7.112 muestra el men0 para la seleccion de los destinatarios
de los mensajes de texto. Tal como puede observarse se puede cargar una lista de

destinatarios. Una persona cercana, el Médico de Cabecera, un pariente cercano, Servicio
de Salud, etc.

LEDGAT

Mensaje de texto SMS %L

Destinatarios U

Nombre

[ ]

Numero Nuevo

. . Agregar Nuevo ‘
Lista Destinatarios Eres

(

Texto del Mensaje

(Alertal

| Guardar... |

Figura 7.112: Men( de configuraciones cargar destinatarios de los mensajes de texto

La Figura 7.113 muestra el menu que permite configurar los limites que se
considera normales para el ritmo cardiaco por ejemplo.
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-y

LEDGAT

Configuracion Alarma :\
Latidos por Minuto U

Limite inferior
40
Limite Superior

200

| Guardar... ‘

Figura 7.113: Menu de configuracion para fijar rangos normales del ritmo cardiaco, por ejemplo.

La aplicacion ademés dispone de un men0 para que el paciente pueda indicar el
instante de tiempo, en el que se dispone a descansar y cuando finaliza. Esto permite
establecer los intervalos de tiempo que deben ser considerados para la determinacion de
eventos de Apnea/Hipopnea del suefio.

Ademas de las Actividades, la aplicacion esta compuesta por Servicios y los cuales
se ejecutan en segundo plano. Esto implica que su codigo se sigue ejecutando mientras se
utiliza otra aplicacién, por ejemplo se realiza una llama telefénica o se lee el diario en el
navegador de internet.

En el contexto de la aplicacion del paciente, ejecuta dos Servicios, uno para la
comunicacion Bluetooth con el teléfono celular y en envio de alarmas. El otro permite la

comunicacion con el servidor de datos.

7.4 Servidor de Datos

El servidor de datos se comunica con la aplicacion del teléfono celular del paciente
y del médico. La comunicacion entre ambos, como ya se ha mencionado, se lleva a cabo
por medio de una APl REST, la cual se basa en el protocolo HTTP. Los datos que recibe se
almacenan en una base de datos MySQL vy las sefiales registradas en archivos binarios.

El software se desarroll6 en el lenguaje de programacion Java version 8 y el
framework Spring (Pivotal software 2019). Este ultimo permite la implementacion de
servicios web REST, basados en el protocolo de comunicacion HTTP. Ademas brinda un

conjunto de librerias para el almacenamiento de archivos y manejo de bases de datos, tal
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como, la utilizada en esta tesis. La ejecucion del software se realiza en una maquina virtual
de un proveedor de servicios web, en particular el Amazon Web Service (AWS). La Figura

7.114 muestra el esquema general de comunicacion de datos.

Paciente Medico

Figura 7.114: Esquema general de la comunicacién de datos

La eleccion de utilizar un servicio web REST basado en el protocolo HTTP, de debe
a su gran difusion. Este asegura la interoperabilidad de otras aplicaciones pueden
desarrollarse a futuro, como asi también, la integracion del sistema desarrollado a otros de
centros de salud. En este ultimo caso, disponen de sistemas que utilizan los protocolos de

comunicacién HL7, el cual en su version 3 se basa en AP REST*,

7.5 Conclusiones

En este capitulo se brindaron detalles acerca del desarrollo del software asociado a
todo el sistema propuesto en esta tesis. El primero de ellos y mas importante es el que
ejecuta el MCU del dispositivo electronico. Este software realiza varias tareas, tal como,
lectura de datos digitales, procesamiento de la sefial electrocardiografica y respiratoria,
almacenamiento de la informacion y transmision Bluetooth de los datos y alarmas. Se
ejecuta en tiempo real y para administrar la memoria y tiempo de uso del CPU se utiliza un
sistema operativo (RTOS). Ademas para integrar cada una de las diferentes parte del
software propone una arquitectura por de capas de abstraccién (Figura 7.11). En la misma

se detallan cada una de las librerias utilizadas.

* http://www.hl7.org/fhir
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Para el disefio de este software en la capa superior de la arquitectura, se utilizo el
lenguaje de modelado UML (Figura 7.16). Permitié definir las partes méas importante del
software para la coordinacion de todas las tareas. Ademéas se propone un método de
optimizacion a través de un patrén de disefio de software.

Por otra parte también se presenta la aplicacion desarrollada para la recepcion de la
informacion, que sirve tanto para el teléfono celular del paciente como del médico. Se trata
de una aplicacién Android permite manejar la comunicacion Bluetooth con los dispositivos
gue monitorizan el paciente, realiza envio de alarmas y el almacenamiento o lectura de los
datos desde un servidor de datos remoto. Ademas permite la visualizacién de las sefales,
signos vitales, configuracion de alarmas y generar una lista destinatarios para la recepcién
de las mismas.

El envio de alarmas lo realiza por medio de mensajes de texto del tipo SMS, dado
que se considera el sistema mas confiable. Esto Gltimo, se refiere a la disponibilidad de
dicha tecnologia en los diferentes tipos de redes de telefonia celular y a la baja cantidad de
bytes que requiere para su transmision.

Para el envio y recepcion de la informacion al servidor remoto de datos, se realiza
por medio de una APl REST utilizando HTTP. Por otra parte, el servidor consta de un
servicio web y una base de datos. EI médico podra acceder a toda la informacion registrada

en cualquier momento sin necesidad que haya una alarma.
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Capitulo 8

Deteccion de Arritmias

8.1 Introduccidén

Como se menciond en el Capitulo 1, uno de los objetivos del dispositivo
desarrollado en esta tesis es contar con la capacidad de medir la frecuencia cardiaca y
detectar aquellas arritmias malignas que pudieran resultar mortales. Como se expuso en el
Capitulo 2, las arritmias ventriculares pueden producir la muerte del paciente si no son
tratadas a tiempo.

En este capitulo, se presenta el disefio y validacion de los algoritmos de
procesamiento de la sefial electrocardiografica (ECG) que se implementan en el
microcontrolador (MCU) del dispositivo. Uno de los principales requerimientos que deben
cumplir dichos algoritmos es la baja carga computacional. Por tal motivo, se utilizan
técnicas de procesamiento digital de sefiales sencillas y ampliamente difundidas en la
bibliografia.

El capitulo se divide en dos partes, en la primera se presenta un algoritmo para la
deteccion de los ciclos cardiacos. EI mismo permite determinar el instante de tiempo en el
que se produce un latido. A partir de la diferencia de tiempo entre dos latidos consecutivos
puede calcularse la frecuencia cardiaca.

En la segunda parte se presenta un algoritmo para detectar aquellos latidos que se
originan en los ventriculos (contracciones prematuras, taquicardia y fibrilacion ventricular).
Es importante mencionar que esta tesis solo se enfoca en las arritmias ventriculares porque

son malignas y pueden provocar la muerte del paciente.
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El método empleado consiste en obtener conjunto de caracteristicas temporales y
morfologicas del latido previamente detectado, y luego, por medio de un clasificador
determinar si el latido es de origen ventricular.

El disefio y validacion de los algoritmos se realiza con bases de datos estandarizadas
y validadas por médicos expertos, que contienen registros electrocardiograficos con
anotaciones de sus respectivos latidos. Las mismas son de libre acceso y se describen en la

siguiente seccion.

8.2 Bases de datos

En este seccion se presentan las principales caracteristicas de las base de datos
utilizadas para disefio y validacion de los algoritmos. Las mismas estan disponibles
libremente en el sitio web de Physionet®. En particular se utilizaron las base de datos “MIT
- BIH arrhythmia database” (Moody & Mark 2001), “MIT - BIH supraventricular
arrhythmia database” (Greenwald 1990) (Bowser, RW et al. 1986). Es importante
mencionar que estas bases de datos estan recomendadas por la norma American Standard
for Ambulatory ECGs (ANSI/AAMI EC38:2007) para la validacion de algoritmos
embebidos en dispositivos ambulatorios de registro de ECG. A continuacion se brinda una
breve descripcidn de cada una de las bases de datos:

e “MIT BIH arrhythmia database” (MITBIH-AR)

Esta base de datos tiene 48 registros de ECG con 30 minutos de duracion. La sefial
ha sido digitalizada con una frecuencias de muestro de 360 Hz y una resolucion de
conversion analdgica a digital (ADC) de 11 bits. Los registros fueron adquiridos en 25
hombres de entre 32 y 89 afios y de 22 mujeres de entre 23 y 89 afios de edad (los registros
201 y 202 provienen del mismo paciente). La base de datos se caracteriza por tener
predominio de contracciones ventriculares prematuras.

e “MIT - BIH supraventricular arrhythmia database” (MITBIH-SUP)

® http://www.physionet.org/
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Esta base de datos tiene 78 registros de 30 minutos de duracion, los cuales tienen
una frecuencia de muestreo de 128Hz y un ADC de 10 bits de resolucién. Esta base de
datos es un complemento de la base MITBIH-AR.

e “CreightonUniversity Ventricular TachyarrhythmiaDatabase” (CUDB)

La base de datos tiene 35 registros Holter con episodios de taquicardia y fibrilacion
ventricular. La misma ha sido adquirida a una frecuencia de muestreo de 250Hz y una
resolucion de 12 bits.

e “The MIT-BIH Malignant Ventricular Arrhythmia Database” (VFDB)

Contiene 22 registros de 30 minutos de duracién, de pacientes que presentan
episodios sostenidos de Taquicardia, .Aleteo y Fibrilacion Ventricular. Los registros estan

adquiridos a una frecuencia de muestreo de 250Hz y 12 bits de resolucion.

La base de datos tiene anotaciones de cada uno de los latidos realizas, por dos
especialistas en cardiologia. Dichas anotaciones son utilizadas en esta tesis para fines de
disefio y validacion de los algoritmos. Entre la informacion disponible se destacan el
instante en que ocurre cada latidos y su tipo (Normal, Contraccién Ventricular Prematura,
Contraccion Supraventricular Prematura y Bloqueos de Rama).

Cabe mencionar que la frecuencia de muestreo a la que fueron adquiridas las base
de datos son diferentes entre si, y también, a la elegida para el dispositivo electronico
disefiado que es igual a F, = 250Hz. Por tal motivo, los registros de la base de datos fueron
remuestreados, utilizando el método de spline cubicos. De esta forma el disefio y validacion

de los algoritmos se realiz6 en base a la frecuencia del dispositivo.

8.3 Detector de ciclos cardiacos

A lo largo de los afios, en la bibliografia se han propuesto diferentes métodos para la
deteccion de ciclos cardiacos a partir del ECG. La mayoria se basa en determinar el instante
de tiempo en que se produce el complejo QRS del ECG, dado que es la porcion de dicho
registro que concentra la mayor energia y por lo que presenta una amplitud facilmente

distinguible. Uno de los métodos més difundidos, desde la aparicion de los
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microprocesadores, es el propuesto por (Pan & Tompkins 1985). Utiliza técnicas de
procesamiento digital de sefiales en el dominio temporal y umbrales para la deteccién del
complejo QRS. Una de sus caracteristicas es que puede ser implementado en sistemas con
escasos recursos de procesamiento (memoria y velocidad de procesamiento).

Diferentes trabajos han propuesto variantes de dicho trabajo, particularmente en el
método que se aplica para obtener umbrales adaptivos de acuerdo a la amplitud del
complejo QRS de la persona bajo monitoreo (Gutiérrez-rivas et al. 2015). Otros trabajos
aplican técnicas de procesamiento digital tal como, la Transformada Wavelet obteniendo
buenos resultados de deteccidn, no obstante posee mayor carga computacional (Martinez et
al. 2004).

En esta tesis se optd por disefiar, implementar y evaluar uno basado en el trabajo de
Pan y Tomkins, debido a su sencillez de implementacion, robustez en presencia de niveles

elevados de ruido, alta sensibilidad y valor predictivo positivo.

8.3.1 Esquema general del detector

La Figura 8.1 muestra el diagrama de blogues del algoritmo. La sefial digitalizada
por el conversor ADC visto en el Capitulo 3, ingresa a un filtro pasabanda. El objetivo de
dicho filtro es eliminar las variaciones de la linea de base, atenuar las bajas frecuencias de
las ondas P y T, reducir interferencias de linea de 50/60Hz, el ruido de alta frecuencia y
conservar el ancho de banda donde se concentra la parte de la energia del complejo QRS
del ECG.
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Lectura de
datos ECG
Filtro Pasa-banda Butterworth ”'VJ
2do. orden > Hlp‘
(0.5Hz - 25Hz) :
Derivador > MMM ML

Valor Cuadrético ERRRRRERERRS B

Filtro de Media Mévil cemmeeeeee> g n ﬂ

Bloque de decision

Figura 8.1: Diagrama de bloques del detector de latidos.

La sefial de salida del filtro pasabanda es conducida a un bloque diferenciador o
filtro derivador, el cual permite realzar las altas frecuencias del complejo QRS atenuando
las componentes residuales de baja frecuencia de ondas P o T que pudieran aln esta
presentes.

Como se observa (Figura 8.1) la sefial de salida del filtro derivador es conducida a
un bloque de transformacion no lineal con el proposito de obtener elevados valores
positivos en los segmentos de sefial correspondiente a los complejos QRS. Para ello se
calcula el valor cuadratico a la salida del filtro derivador.

Para suavizar el valor cuadratico y obtener un Unico pico que represente el complejo
QRS se utiliza un filtro de media movil, el cual promedia un determinado nimero de
muestras consecutivas, y mientras mayor sea ese numero mas suavizada sera la sefial
obtenida.

Finalmente esta el bloque de decision que se encarga de determinar la presencia del
complejo QRS. Consiste en comparar la salida del filtro de media movil con un valor
umbral. Segun dicha salida sea mayor o menor al valor umbral se determina el instante en

que ocurre el complejo QRS.
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8.3. Detector de ciclos cardiacos

A continuacion se presenta en detalle la implementacion de cada uno de los bloques

que componen el detector.

e Filtro Pasabanda

El filtro pasabanda se implementa con un filtro digital lineal tipo Respuesta
Impulsiva Infinita(1IR) de 4to Orden y respuesta frecuencial Butterworth. La frecuencia de
corte inferior (fci) se establecié en 5 Hz y la frecuencia de corte superior (fcs) en 25 Hz.
Estos valores han sido seleccionados en funcion del espectro de ECG presentado en el
Capitulo 2 y corresponde al intervalo frecuencial donde se concentra la mayor energia del
QRS. La frecuencia de muestreo (Fs) utilizada para el disefio del filtro, es la del conversor
AJ/D del dispositivo disefiado, la cual es 250Hz.

La Figura 8.2 muestra la respuesta frecuencial del filtro, la ecuacion 8.1 la funcion
de transferencia en el dominio z y la 8.2 la ecuacion en diferencias. Esta Gltima ecuacion es

la que se implementa finalmente en el MCU del dispositivo.

Filtro Pasabanda - IIR, Butterworth (dB)
I T T

20

- Orden 4
- Frecuencia de corte inferiror (Fci = 5Hz)
- Frecuencia de corte superior (Fcs = 25Hz)

40

Magnitud (dB)

60

80 H

-100

| 1 | |
0 10 20 30 40 50 60
Frecuencia (Hz)

Figura 8.2:Respuesta en magnitud del filtro pasabanda correspondiente al detector de ciclos
cardiacos (fci=5Hz, fcs=25Hz).

Y(2) 0.0229 — 0.0915z2 + 0.1372z™* — 0.0915z7° + 0.0229z"8
X(z)  1-—4.5020z"1+9.2722z°2 — 11.6603z~3 + 9.9273z % — 5.842125 + 2.29462 6 — 0.54982z7 + 0.0632z8

(CRY

y(n) = 0.0229 - x(n) — 0.0915 - x(n — 2) + 0.1372 - x(n —4) — 0.0915 - x(n — 6) + 0.0229 - x(n — 8)
+4.5020-y(n—1) —9.2722 - y(n — 2) + 11.6603 - y(n — 3) — 9.9273 - y(n — 4)
+5.8421 - y(n — 5) — 2.2946 - y(n — 6) + 0.5498 - y(n — 7) — 0.0632 - y(n — 8) (8.2)
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e Filtro Derivador y de valor cuadratico

El filtro Derivador cumple la funcién de realzar las componentes de variacion
rapidas de la sefial, tal como, el complejo QRS y atenuar las que poseen una dindmica lenta.
Esto altimo incluye onda P y T, como asi también, algunos artefactos.

Un filtro Derivador, consiste en calcular la diferencia entre dos muestras de la sefal.
Se denomina de dos puntos cuando las muestras son consecutivas y de tres puntos cuando
se computa la diferencia entre dos muestras que se encuentran separadas por otra. Este
filtro presenta algunos inconvenientes para su aplicacion en el detector, debido a que no
suprime las componentes de ruidos de alta frecuencia, tal como, ruido de origen bioldgico
(por ejemplo, sefial electromiogréfica) y también la interferencia de la linea eléctrica
(50/60Hz).

Debido a los inconvenientes antes mencionados, se optd por utilizar un Filtro
Derivador polinomial de minimos cuadrados. Estos filtros estiman la derivada usando un
namero impar (2L + 1) puntos de la sefial de entrada. La ecuacion en diferencias genérica
de este filtro se muestra en la ecuacion (8.3). Los coeficientes {by, by, ::+, b5} Se obtienen
por medio de minimos cuadrados. La Figura 8.3 muestra la respuesta en frecuencia para

diferentes valores de L.

y(n) = Tibk [box(n) + byx(n —1) + -+ by x(n —2L)]  (8.3)

Respuesta en Frecuencia del Bloque Derivador

60 —

Derivador

Deriv.-Int.(L=2)
Deriv.-Int.(L=3)
Deriv.-Int.(L=4)

Magnitud (dB)

40 —

60 I I \ I I ! |
0 10 20 30 40 50 60 70

Frecuencia (Hz)

Figura 8.5: Respuesta en frecuencia de diferentes alternativas para implementar el filtro derivador.

Azul: derivador; Rojo: derivador-integrador L=2; Verde: L=3; Azul: L=4
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Para esta tesis se opto por utilizar un filtro de cinco puntos (L = 2), cuya ecuacion

en diferencias con los coeficientes correspondientes se muestran en la ecuacion (8.4).

ym)=2-xn)+ x(n—-1)—x(n—-3)—2-x(n—4) (84)

La salida del blogue Derivador se dirige hacia un bloque de transformaciéon no
lineal, el cual calcula su valor cuadratico. La finalidad de este bloque es obtener valores
positivos que seran altos en la porcidn de la sefial donde ocurre el QRS.

La Figura 8.6a y 4.6b muestra la sefial de entrada y su version filtrada con el filtro
pasabanda, respectivamente. La Figura 8.6¢ y d muestra la salida del filtro derivador y la

salida del bloque de Valor Cuadratico.

Seial ECG de entrada

Amplitud (mv)
N ©O N

o

1095

85 1086 1087 1088 1089 1090 1091 1092 1093 1094

Tiempo (Seg.)

S Seial ECG Filtrada

E? T T T T T T T T T

So

g, | | | I | | | I

< 1085 1086 1087 1088 1089 1090 1091 1092 1093 1094
Tiempo (Seg.)

Salida del Filtro Derivador

Amplitud (mv)
o

1095

“oss 1086 1087 1088 1089 1090 1091 1092 1093 1094
Tiempo (Seg.)
= x10* Transformacién No Lineal: Valor Cuadratico
E I I I | I I I I
g i J J Jﬂ .
=1
g' 0 k= ﬂ | ﬁ M h | Jﬂ | M | h | h | M
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Tiempo (Seg.)

Figura 8.6: a) Salida Filtro Pasabanda, b) Salida Filtro Derivador-Integrador, b) Valor cuadratico.

(registro #103 base de datos MITDB)

e Filtro de media movil
El objetivo de este filtro es obtener un efecto de suavizado de la sefial cuadréatica
obtenida del bloque anterior, con la finalidad de obtener un unico pico por cada complejo
QRS que facilite su identificacién. Se utiliza un filtro de Media Movil, el cual consiste en

calcular el promedio de muestras contenidos en una ventana temporal de duracion variable
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y que se desplaza a lo largo de todo el registro. La ecuacion (8.5) muestra la expresion

genérica de la ecuacion en diferencias correspondiente al filtro de media movil.
y() = —[x(n) + x(n— 1) + -+ x(n — M)] (8.5)

El parametro M es la cantidad de muestras que son consideradas en el promedio de
la sefial. EI mismo depende de la ventana temporal (L) que se desea promediar y de la
frecuencia de muestro F;. Se relacionan por medio de la siguiente relacion M = L - F;.

La Figura 8.7 muestra la salida de dicho filtro para diferente s longitudes de

ventana. En esta tesis se opt6 por utiliza la ventana de L = 200ms

Salido Filtro Media Mévil

1000 |- —— Sefial cuadratica
——L =100ms

L = 150ms
——L =200ms

900 [~

800 -

700 [

600 [~

500 -

Amplitud (mV)

400 [~

300 [~

200 -

100

N N N N n
3156.5 3157 3157.5 3158 3158.5 3159
Tiempo (seg.)

Figura 8.7: Salida Filtro de Media Mavil

e Blogue de decision
El pico de la sefial a la salida del filtro de media moévil esté relacionado con la onda
R del ECG. El principal objetivo del bloque de decision es detectar el pico del pulso a la
salida del filtro antes mencionado. Para ello se utiliza un detector basado en un valor
umbral (T;). El instante en que se produce el pico del pulso se determina de la siguiente

manera: Primero se determinan los tiempos p;, y py,, correspondientes al instante de tiempo
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en que la sefial supera a T; y cuando desciende por debajo del mismo, respectivamente.

Luego, el instante en que se produce el pico se calcula como el promedio de p;, ¥ py,.

0.085 :
i _ Py +pf;

003 | s =—>5 7

ooes I, 1
=
2 o002 T
£
T 0015 [
€
w

0.01 [

0.005 |

0 ‘ . Py, ‘ ‘ ‘
0 200 400 600 800

Tiempo (ms)

Figura 8.8: Objetivo del bloque de decision.

La amplitud de la onda R del ECG puede variar por diferentes motivos, los cuales
pueden ser de origen bioldgico o del sistema de registro de ECG. En el primer caso, los
cambios en las propiedades conductivas de la piel provocan cambios de amplitud en los
potenciales eléctricos registrados. En el caso del sistema de registro, los electrodos con el
tiempo pierden sus propiedades conductivas. Este es el caso del gel de los electrodos
descartables. En base a estos inconvenientes surge la necesidad de utilizar umbrales

variables. La ecuacion 8.6 es la regla de ajuste utilizada para determinar el valor umbral.

Tl = 06 . Ti—l + 02 . PQRS + 02 . PNO_QRS (86)

En la cual T;_, es el valor umbral utilizado en la deteccion anterior, Pygs €s la
mediana de la amplitud de los diez ultimos picos detectados y por Gltimo Py, ors €S la
mediana de maximos, correspondientes ventanas a 10 ventanas de 50ms cada una, que son
analizadas mientras la sefial de salida del filtro de media mdvil esta por debajo del umbral.

En ocasiones puede ocurrir que la sefial de salida del filtro de media movil tenga
una caida abrupta de su amplitud y no supere al valor umbral. Esta situacion se muestra en
la Figura 8.9. Por este motivo surge la necesidad de contar con un segundo umbral de

deteccion y para lo cual se considera el 50% de T; (Figura 8.10).

138



Capitulo 8. Deteccién de Arritmias

Figura 8.9: Deteccion de latidos. En rojo y negro, latidos correctamente detectados
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Figura 8.10: Estados que puede tener la sefial respecto a los umbrales.

8.3.2 Evaluacion del detector

Para evaluar el desempefio del detector solo se utilizaron las bases de datos “MIT —
BIH arrhythmia database” y “MIT — BIH supraventricular arrhythmia database”. Estas
bases de datos son las utilizas para evaluar otros detectores de ciclos cardiacos disponibles
en la bibliografia. Los primeros 2 segundos de cada registro no han sido tenidos en cuenta,
debido a que es el tiempo que demora el umbral en adaptar su valor a la sefial ECG.

La evaluacidn se realiza por medio del calculo de los siguientes indices estadisticos:
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e Verdaderos Positivos (VP): Es el numero de detecciones positivas que se
corresponden con las anotaciones del especialista. Se considera una
deteccion correcta si la anotacion realizada por el algoritmo estd en un rango
de £50 ms respecto a la realizada por el especialista.

e Falsos Positivos (FP): es el nimero de detecciones que no se corresponden
con las anotaciones del especialista.

e Falsos Negativos (FN): es el numero de ciclos cardiacos que no fueron
registrados por el detector y que si estan marcados por el especialista.

e Sensibilidad (Sen): es el porcentaje de latidos que han sido detectados

correctamente. Estéa definido por la ecuacion 8.9.

VP

Sen(%) = 5 T Fn

100 (8.9)

e Valor predictivo positivo (Vpp): es el porcentaje de detecciones brindadas
por el algoritmo que corresponden a latidos reales. Estad definido por la

ecuacion 8.10.

Vpp(%) = 100 (8.10)

VP + FP

e Tasa de error de deteccion (Err): es el porcentaje de falsas detecciones
respecto al nimero total de latidos. La misma esta definida por la ecuacion
8.11

P+ FN

Err(%) =51 Fp

100 (8.11)

8.3.3 Resultados de deteccidon

Los resultados obtenidos a partir de la base de datos MIT — BIH Arrythmia
Database se muestran en la Tabla 8.1 y en la Tabla 8.2 los obtenidos con la MIT - BIH
Supraventricular Arrhytnmia Database. En la misma se muestran los registros utilizados, la
base de datos a la que pertenecen, la cantidad de latidos analizados, VP, FP, FN y los
estadisticos de Sen(%), Vpp(%) y Err(%).
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Tabla 8.1: Desempefio del detector con la base de datos MIT — BIH Arrhythmia Database

Registro # Latidos VP FN [FP Se (%) Vpp (%) Err(%)
100 2264 2264 0 |0 100,00 100,00 0,00
101 1863 1861 2 99,89 100,00 0,11
102 2179 2179 0 100,00 100,00 0,00
103 2077 2076 1 |0 99,95 100,00 0,05
104 2221 2218 3 (14 99,86 99,37 0,77
105 2594 2558 36 |5 98,61 99,80 1,58
106 2020 2019 1 |0 99,95 100,00 0,05
107 2130 2126 4 |0 99,81 100,00 0,19
109 2523 2517 6 |0 99,76 100,00 0,24
111 2117 2116 1 1 99,95 99,95 0,09
112 2530 2529 1 |0 99,96 100,00 0,04
113 1788 1788 0 |0 100,00 100,00 0,00
114 1872 1851 21 p1 98,88 96,81 4,38
115 1951 1947 4 |0 99,79 100,00 0,21
116 2403 2371 32 |0 98,67 100,00 1,33
117 1529 1529 0 |0 100,00 100,00 0,00
118 2280 2270 10 |0 99,56 100,00 0,44
119 1980 1980 0 |0 100,00 100,00 0,00
121 1855 1854 1 |0 99,95 100,00 0,05
122 2469 2468 1 |0 99,96 100,00 0,04
123 1512 1512 0 1 100,00 99,93 0,07
124 1612 1611 1 |0 99,94 100,00 0,06
201 1994 1952 42 |0 97,89 100,00 2,11
202 2129 2123 6 |0 99,72 100,00 0,28
203 2997 2942 55 |0 98,16 100,00 1,84
205 2648 2645 3 1|0 99,89 100,00 0,11
208 2953 2941 12 |0 99,59 100,00 0,41
209 3003 2996 7 |0 99,77 100,00 0,23
210 2642 2615 27 |0 98,98 100,00 1,02
212 2740 2739 1 1 99,96 99,96 0,07
213 3240 3240 0 |0 100,00 100,00 0,00
215 3354 3351 3 1|0 99,91 100,00 0,09
217 2202 2199 3 1|0 99,86 100,00 0,14
220 2040 2040 0 |0 100,00 100,00 0,00
221 2419 2412 7 |0 99,71 100,00 0,29
233 3070 3061 9 |0 99,71 100,00 0,29
234 2744 2742 2 |0 99,93 100,00 0,07

TOTAL 85944 85642 302 (83 99,66 99,89 0,45
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Tabla 8.2: Desempefio del detector con la base de datos MIT - BIH SUP

Registro # Latidos VP FN FP Se (%) Vpp (%) Err (%)
800 1892 1883 9 0 99,52 100,00 0,48
801 2508 2454 54 31 97,85 98,75 3,39
802 1674 1670 4 0 99,76 100,00 0,24
803 2068 2068 0 0 100,00 100,00 0,00
804 2834 2831 3 0 99,89 100,00 0,11
806 3022 3022 0 0 100,00 100,00 0,00
807 1941 1941 0 0 100,00 100,00 0,00
808 1776 1773 3 0 99,83 100,00 0,17
809 2552 2544 8 0 99,69 100,00 0,31
810 1941 1907 34 0 98,25 100,00 1,75
811 1435 1426 9 0 99,37 100,00 0,63
812 1850 1842 8 0 99,57 100,00 0,43
824 2418 2418 0 3 100,00 99,88 0,12
825 2797 2797 0 0 100,00 100,00 0,00
826 2660 2660 0 1 100,00 99,96 0,04
827 1861 1861 0 0 100,00 100,00 0,00
828 1901 1896 5 25 99,74 98,70 1,58
829 1967 1963 4 13 99,80 99,34 0,86
840 2388 2385 3 0 99,87 100,00 0,13
841 1852 1852 0 3 100,00 99,84 0,16
842 2558 2534 24 0 99,06 100,00 0,94
843 2707 2682 25 8 99,08 99,70 1,22
844 1708 1708 0 0 100,00 100,00 0,00
845 2886 2883 3 0 99,90 100,00 0,10
846 1682 1679 3 0 99,82 100,00 0,18
849 2160 2160 0 8 100,00 99,63 0,37
850 1837 1837 0 2 100,00 99,89 0,11
866 2665 2662 3 2 99,89 99,92 0,19
867 2999 2999 0 0 100,00 100,00 0,00
871 1798 1797 1 0 99,94 100,00 0,06
872 1980 1980 0 0 100,00 100,00 0,00
873 1683 1683 0 0 100,00 100,00 0,00
874 2239 2238 1 0 99,96 100,00 0,04
875 2051 2051 0 0 100,00 100,00 0,00
876 2130 2121 9 37 99,58 98,29 2,16
878 1916 1911 5 0 99,74 100,00 0,26
879 2068 2061 7 99,66 100,00 0,34
886 2222 2201 21 41 99,05 98,17 2,79
890 2173 2171 2 0 99,91 100,00 0,09

TOTAL 80399 80214 185 143 99,71 99,80 0,49
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Finalmente la Tabla 8.3 muestra los resultados obtenidos considerando ambas bases de
datos y la Tabla 8.4 muestra el desempefio de otros detectores disponibles en la bibliografia a fines

comparativos.

Tabla 8.3: Resumen de los resultados obtenidos con el detector propuesto

Latidos VP FN FP Sen (%) | VPP (%) Err (%)
“MIT BIH arrhythmiadatabase” 85944 85642 302 83 99,66 99,89 0,45
“MIT BIH supraventricular
. ” 80399 80214 185 143 99,71 99,80 0,49
arrhythmiadatabase
Ambas bases de datos 166343 | 165856 | 487 226 99.70 99.86 0.43

Tabla 8.4: Resultados obtenidos con otros detectores.

Detector de QRS Latidos VP FP FN Sen (%) | VPP (%) Err (%)
Esta tesis 166343 | 165856 | 226 487 99,70 99,86 0,43
Li et al. (WT) 104182 | 104070 65 112 99.89 99.94 0.17
Martinez et al. 109428 | 109208 | 153 220 99,80 99,86 0,34
Afonso et al. 90909 | 90535 406 374 99.59 99.56 0.86
Bahoura et al. (WT) 109809 | 109635 | 135 184 99.83 99.88 0.29
Lee et al. 109481 | 109146 | 137 335 99.69 99.88 0.45
Hamilton et al. 109267 | 108927 | 248 340 99.69 99.77 0.54
Pan et al. 109809 | 109532 | 507 277 99.75 99.54 0.71
Poli et al. 109963 | 109522 | 545 441 99.60 99.5 0.9
Moraes et al. S/R S/R S/R S/R 99.22 99.73 S/R
Aristotle 109428 | 107567 94 1861 98.30 99.91 1.79

8.4 Clasificador de Latidos

Como se menciond anteriormente, las arritmias ventriculares pueden tener
consecuencias mortales si no son tratadas a tiempo. El caso de la Fibrilacion Ventricular
(FV) es el mas severo dado que puede producir la muerte del paciente si no recibe un
tratamiento inmediato. Cuando ocurre un evento de Taquicardia Ventricular (TV) existe
una alta probabilidad que este se transforme en una FV (Lee et al. 2016). Por otra parte,
mientras mayor sea la tasa de ocurrencia de las Contracciones Ventriculares Prematuras
(CVP), mas probabilidad hay que se produzca un evento de TV o FV (Solosenko et al.
2015).
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En la bibliografia existe gran cantidad de algoritmos de deteccion de arritmias y
clasificacion de latidos, a partir de la sefial electrocardiogréfica (ECG). Esta diversidad se
debe a los distintos &mbitos de aplicacion. Por ejemplo, los Desfibriladores Externos
Automaticos (DEAS) o los Monitores de Cuidados Intensivos (MCls) son dispositivos que
requieren detectar y diferenciar correctamente entre TV y FV, dado que el tratamiento que
se aplica entre un caso u otro es diferente (Mjahad et al. 2017). Son dispositivos que deben
generar una respuesta rapida ante dichos eventos, por lo que funcionan en tiempo real.

Otro ambito de aplicacion es el anélisis automatico de los registros Holter®. Estos
consisten en el registro ambulatorio de la actividad cardiaca por 24hs o méas segun el caso.
Luego de realizado el estudio, los datos registrados son analizados por un software que
clasifica los latidos, genera anotacion de arritmias y demas parametros. El software emplea
técnicas de procesamiento avanzadas, tal como, transformada Wavelet, analisis tiempo-
frecuencia, etc., (Chazal et al. 2004) (Mahmoud et al. 2006). Son técnicas que requieren
mayor capacidad de calculo y memoria que el de DEAs y MCls. No obstante, esto no es
inconveniente dado que se ejecuta en una computadora personal y los datos no requieren
ser procesados en tiempo real.

Por otro lado, el uso de teléfonos celulares inteligentes y dispositivos vestibles (mas
conocidos como, wereables), es otro &mbito para los cuales se han propuesto diferentes
algoritmos. El trabajo propuesto por (Miao et al. 2015) realiza la adquisicion de un canal
ECG por medio de un dispositivo electronico que cuenta con comunicacion Bluetooth para
enviar los datos hacia un teléfono celular. Gracias al potencial de célculo que este posee,
mediante un software de aplicacion que se ejecuta en tiempo real puede detectar 10 tipos de
arritmias. Cabe mencionar que la transmisién de los datos se debe realizar en forma
continua, lo que incrementa el consumo de energia del sistema. Es por ello que el trabajo de
(Kwon et al. 2018) propone un dispositivo electronico similar pero que ademas tiene
embebido un algoritmo para la deteccion solo de FV, logrando asi un bajo consumo de
energia.

Los diferentes algoritmos encontrados en la bibliografia, se basan en el esquema
general que se muestra en la Figura 8.11. En primer lugar se realiza la deteccién de cada

latido. Luego por cada uno se extrae un conjunto de caracteristicas temporales y

® Esta técnica electrocardiogréfica fue desarrollada por el fisico americano Norman Holter.
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morfolégicas. Por ultimo, un clasificador asigna al latido en algunos de los grupos de
clasificacion considerados, tal como, Normales o Ventriculares y en base al valor de las

caracteristicas extraidas.

Deteccion de
Ciclos Cardiacos

Grupos de
Clasificacién

Sefal ECG —  Fi |.t ra d o — —>  Extraccidnde —> Clasificador

Digital Caracteristicas

Figura 8.11: Esquema general del clasificador de latidos

El detector de ciclos cardiacos se estudié en la Seccion 4.3 y en las siguientes
subsecciones se analizardn las caracteristicas utilizadas y el disefio y validacion del

clasificador.

8.4.1 Preprocesamiento

Previo a realizar el andlisis de cada latido cardiaco, se debe acondicionar la sefal
ECG. La finalidad de esto ultimo es remover artefactos e interferencias. La deriva de linea
de base del ECG se elimina con filtros de mediana movil. Este filtro tiene la ventaja de ser
poco sensible a picos espurios de ruido, si se lo compara con el de media mdvil.

Se utilizan dos filtros, el primero tiene una longitud de 200ms y permite eliminar las
ondas P y complejos QRS. El segundo filtra la salida del anterior para eliminar las ondas T
y su longitud es de 600ms. La sefial resultante se resta al ECG original.

Luego la sefial obtenida es filtrada con un filtro 1IR Bessel de 4to orden pasa-bajo,
con frecuencia de corte de 35Hz. Este filtro permite eliminar la interferencia de 50/60Hz de
la red eléctrica y ruido de alta frecuencia, tal como, el ruido electromiografico. El esquema
de filtrado presentado se basa en el trabajo de (Chazal et al. 2004).
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8.4.2 Seleccion de Caracteristica

El objetivo del algoritmo es detectar Contracciones Ventriculares Prematuras
(CVP). Luego los eventos de Taquicardia Ventricular y Fibrilacion Ventricular se detectan
como una sucesion de latidos CVP.

La seleccion de caracteristicas se realiza en funcién de las particularidades de las
CVP. De acuerdo a lo estudiado en el Capitulo 2, la morfologia del latido es su
caracteristica méas distintiva de los latidos normales. No obstante, también presenta
diferencias temporales respecto a las condiciones normales.

Cuando ocurre una CVP aislada, el intervalo RR respecto al latido anterior es
menor, si se compara con otros latidos anteriores. Por otra parte, luego de dicho latido se
produce una pausa compensatoria por lo que el intervalo RR aumenta. En el caso de una
sucesion de 3 o mas CVP, el evento puede ser TV o FV y en cuyo caso la frecuencia

cardiaca aumenta a valores superiores de 100 latidos por minuto.

e Caracteristicas Temporales
Las caracteristicas temporales utilizadas en este trabajo se basan en las propuestas
en el trabajo de (Gharaviri et al. 2008) y caracterizan los segmentos de tiempo entre los
latidos. Especificamente, identifica si hay adelanto de tiempo, pausa compensatoria y si el
ritmo estd por encima o debajo de su valor promedio y mediana. A continuacion se listan

las caracteristicas utilizadas y las cuales se corresponden con la Figura 8.13.

1) RRO: Es el intervalo RR entre el latido anterior al actual y su anterior.
2) RRA1: Es el intervalo RR entre el latido actual y su anterior.

3) RR2: Es el intervalo RR entre el latido actual y el posterior.

4) Ratio 1: Es el cociente formado por RR1/RR2.

5) Ratio 2: Es el cociente formado por RR1/RRO.

6) RRM: Es la mediana del intervalo RR de los ultimos.

7) Ratio 3: Es el cociente entre RR1 y RRM.
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15 RRO » RR1 - RR2

05|

Amplitud (mv)
1

S y

L 1 1 1 L Il L
509.5 510 570.5 511 5115 512 5725 513 513.5
Tiempo (seg.)

Figura 8.13: Caracteristicas temporales: Intervalos RR. En rojo el latido actual. (registro #200 de la
base de datos “MIT arrythmia database™)

e Caracteristicas Morfoldgicas

Por medio de estas caracteristicas se puede obtener informacion relevante sobre la
forma del complejo QRS, tal como, su duracion a un determinado nivel de amplitud, su
similitud respecto a otros complejos QRS, etc.

Previo a la extraccion de caracteristicas se debe obtener la ventana de andlisis, la
cual facilitara el analisis de los datos. La ventana de analisis es una porcién del registro
ECG correspondientes a instantes de tiempo anteriores y posteriores al complejo QRS bajo
analisis. Con la finalidad de facilitar la implementacion del algoritmo en el dispositivo, se
utiliza una ventana de duracion fija. Esta ultima, consisten en 70ms antes y 140ms
posteriores, a la ocurrencia del complejo QRS.

Por otro lado, para facilitar el analisis se normalizan los valores de amplitud de
dicha ventana. Para ello se aplica la ecuacion 8.12 que se muestra a continuacion, la cual

s(n) es la sefial de la ventana 'y S,,,,-» (1) es la sefial normalizada.

S(m)-min(s(n))
max(s(n))-min(s(n))

Snorm(n) = (8.12)
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Una vez que la ventana de analisis ha sido normalizada, se extraen las siguientes
caracteristicas morfoldgicas:
1) Ancho del pulso (A): Es el tiempo medido, entre el instante que sefial de la
ventana de analisis pasa por encima y por debajo del valor de amplitud de
0.5. (Figura 8.14)

Amplitud Normalizada
o o
b o
L L

a b / g
T/ o

0 2 0 100 120 140 160
Tiempo (ms)

Figura 8.14: Medicion del ancho del QRS de amplitud normalizada, de la ventana bajo analisis.

Las caracteristicas que se describen a continuacion estan relacionadas con una
medida de la similitud entre dos latidos. Para ello se obtiene coeficiente de correlacion de
Pearson (p) el cual se define en la ecuacién 8.13:

_ DoY)
(P G022 -9

p (8.13)

En la cual x;e y; son las sefiales que se comparan y N cantidad de muestras de
ambas sefales; x e y son sus respectivos valores medios. El valor de este coeficiente de
correlacion se debe interpretar de la siguiente manera. El valor de p puede variar entre -1 a
+1. Si ambas sefiales son morfolégicamente iguales y estan alienadas, el valor de p es
cercano a 1. Si es -1, es igual que el caso anterior pero ambas sefiales presentan fase
opuesta. Por el contrario si p = 0 no hay relacion entre ambas sefiales. A partir de la

definicion del coeficiente p se obtienen las siguientes caracteristicas:
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2) Cxn: Coeficiente de correlacion p entre el latido bajo analisis y la plantilla

de un latido Normal (Figura 8.15).

Latido Normal

Amplitud Normalizada
© © © o o o o
w s (&)} (o2} ~ [o2] ©

o
N

0.1

100

150

Tiempo (ms)

250

Figura 8.15: Plantilla de un latido Normal. (Extraido del registro #233 de la base de datos MITDB)

La Figura 8.15 muestra ventanas de analisis correspondiente a un latido Normal,

Bloqueo de Rama, CSP y CVP, con el respectivo valor de Cxy considerando la plantilla de

la Figura 5.3 y ademés el valor A. En el caso de las Contracciones Ventriculares

Prematuras, como puede observarse, el valor de A 'y Cxy son el mayor y el menor de todos

los casos, respectivamente.

a) Latido Normal
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b) Constraccion Ventricular Prematura
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Figura 8.15: Ventana de analisis para diferentes tipos de latidos. a) Latido Normal; b) Contraccién

Ventricular Prematura
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También se analiza que sucede con estas caracteristicas durante una taquicardia
ventricular y Fibrilacion Ventricular. La Figura 8.16 muestra ventana de andlisis de dichos
casos con sus respectivos valores de A 'y Cxy.
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b) Latido de Fibrilacion Ventricular
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. . .
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250

Figura 8.16: Ventana de analisis de latido detectado de: a) Taquicardia Ventricular. b) Fibrilacion

Ventricular.

8.4.3 Clasificador

El bloque Clasificador, a partir de las caracteristicas extraidas, debe distinguir los
latidos de dos grupos, CVP y Otros. Es ultimo resulta de la agrupacién de latidos
Supraventriculares, Normales y Blogueo de Rama Derecha e lzquierda. La Taquicardia y
Fibrilacion Ventricular, luego se detecta cuando una sucesion de 3 0 mas CVP.

En esta tesis se utilizd la técnica de Analisis Discriminante Lineal (ADL), la cual

presenta las siguientes ventajas:

a) Descripcién de diferencias entre grupos: Permite valorar el grado en que las

distintas caracteristicas

(variables independientes) contribuyen a la
diferenciacion entre los grupos. Esto se denomina analisis descriptivo y se
realiza a partir de un conjunto de datos que contienen observaciones de todos los

grupos. Dichos datos se denominan datos de entrenamiento.
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b) Prediccion de pertenencia a los grupos: Un vez realizado la etapa de analisis,
es posible obtener un conjunto de ecuaciones matematicas que permiten, en base

a nuevas observaciones de las caracteristicas, predecir la pertenencia a un grupo.

Cada una de las caracteristicas deben cumplir algunas condiciones para el ADL
pueda aplicarse. A continuacion se brinda una descripcion de cada una de ellas:

- Normalidad Multivariante

El modelo del ADL se basa en el supuesto que las variables independientes siguen
una distribucion normal multivariante. Este supuesto ha de cumplirse para que podamos
obtener con precision las probabilidades de pertinencia a un grupo. A pesar que existen
técnicas graficas y analiticas, son dificiles de aplicar por lo que este supuesto es dificil de
verificar. Si bien se sabe que la que la distribucion normal univariante de cada una de las
variables implicadas aumenta la probabilidad que se cumpla dicho supuesto, no puede
asegurarse.

- Homogeneidad de matrices de varianza-covarianza

Las matrices de varianza-covarianza para las poblaciones de las que fueron
extraidos los grupos han de ser iguales. Este supuesto es importante dado que permite
simplificar los calculos de la funcion discriminante. No obstante, es dificil de cumplir dado
que las matrices deben ser iguales elemento a elemento. Esto se dificulta ain mas cuando el
namero de variables independiente y grupos crecen. Ademas, la diferencia de las matrices
puede deberse también por no cumplir con el supuesto de normalidad multivariante.

Una forma préactica de verificar el cumplimiento de las condiciones descriptas
anteriormente, es por medio de las funciones discriminantes. Se evalla el desempefio las
mismas, a partir de la clasificacion de los datos de entrenamiento empleados para su
calculo. Cuando las tasas de clasificacion son elevadas (alrededor del 90%), la violacion de
algunas de las condiciones no ha sido significativa. Por el contrario, cuando se obtienen
tasas de clasificacién inaceptables, una de las causas puede ser el no cumplimiento de
alguna de las condiciones.

Finalmente, la probabilidad de cumplir con estas condiciones aumenta mientras

mayor sea el nUmero de muestras y a su vez que la cantidad casos para cada grupo sea
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semejante. Respecto al tamarfio de la muestra, el criterio mas exigente encontrado establece
una relacion 20 veces la cantidad de variables discriminante. La cantidad de casos que se
disponen en esta tesis, tanto para el analisis como para las pruebas de validacion supera este
numero (Brown & Wicker 2000).

- Ausencia de multicolinealidad y singularidad

La multicolinealidad, implica que dos variables independientes se comportan del
mismo modo Yy aportan informacion redundante. Por otro lado, la singularidad implica que
una variable es combinacidn lineal de otras. La razén por la que deben estar ausentes estos
casos es que impiden o hacen inestable la inversion de matrices, en la que se requiere la
division por el determinante de la matriz. Esto es necesario para encontrar el modelo en el
ADL.

El cumplimiento de esta condicion se evalla mientras se realiza el analisis del grado
de relevancia de cada una de las variables independientes dentro del modelo discriminante.
En esta tesis se aplica el método de Inclusion por Pasos (en inglés, stepwise).(Gil Flores
2001).

Finalmente, una vez realizado el analisis discriminante se obtienen las ecuaciones
de Fisher, la cuales van a permitir clasificar nuevas observaciones de las caracteristicas
extraidas. La cantidad de ecuaciones es igual al namero grupos de clasificacion, por lo que
en nuestro caso seran dos ecuaciones. La forma genérica de estas ecuaciones se muestra en
8.14. Sea x;una observacion de las caracteristicas para un latido, el resultado de
clasificacion dependera del resultado de las ecuaciones. Si la ecuacién del grupo CVP
mayor valor, el latido sera clasificado en dicho grupo. Por el contrario serd clasificado

como Otros, si la ecuacion correspondiente a ese grupo obtiene mayor puntaje.

x; ={rr0, rrl, rr2, ratiol, ratio2, rrm, ratio3, A, Cyx}

Ec.de Fisher{ FCVP=C11.rr0+C12-rr1+C13-rr2+cl4-rati01+615-rati02+616-rrm+cl7-ratio3+018-A+019-CNX+C110

FOtros=C2 1.TT0+Co 1T14+C3 1124 Co 4 Tatiol+Co5Tatio2+Co TTM+Co7Tatio3+Cpg°A+C29'Cnx+C210

(8.14)
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8.4.4 Disenoy Validacion

En la técnica del andlisis discriminante para evaluar la informacion que aportan las
caracteristicas seleccionadas y obtener las ecuaciones de Fisher, se requiere un conjunto de
datos denominado de entrenamiento. Dicho conjunto son observaciones que incluyen tanto
las caracteristicas como la informacion del al que grupo pertenecen. Por otro lado esta el
conjunto de datos utilizados para validacion los cuales permiten evaluar la capacidad de
prediccion de las ecuaciones de Fisher.

En esta tesis se utiliza el conjunto de entrenamiento y validacion propuesto en el
trabajo de (Chazal et al. 2004) y el cual ha sido tomado como referencia en otros trabajos
de clasificacion de latidos (Llamedo & Martinez 2011). La Tabla 8.5 muestra los registros
de la base de datos “MIT - BIH arrhythmia database” que son utilizados para entrenamiento
y validacion. El detalle de la cantidad de latidos de cada clase presente en los conjuntos de
datos se muestre en la Tabla 8.6. Como se puede observar cada conjunto de datos (DS1y

DS2) tiene cantidades similares de cada conjunto de latidos.

Tabla 8.5: Registros de la base de datos MITBIH-AR, utilizados para entrenamiento y validacién.

Conjunto de datos Propésito Registros
101,106,108,109,112,114,115,116,118,119,122,124,201,203,205,207
DS1 Entrenamiento
,208,209,215,220,223,230
100,103,105,111,113,117,121,123,200,202,210,212,213,214,219,221
DS2 Validacion

,222,228,231,232,233,234

Tabla 8.6: Cantidad de Latidos Normales y CVP, disponibles en las bases de datos MITBIH-AR y SUP

Latidos

Contracciones Ventriculares

Normales
Prematuras (CVP)
DS1 38104 3682
MITBIH-AR DS2 36444 3220
Total Base de Datos 74548 6902
MITBIH-SUP (78 reg.) 162271 9940

Con la finalidad de validar el clasificador a partir de una base de datos que no haya

intervenido en el disefio, se utilizo la base de datos “MIT — BIH Supraventricular

153



8.4. Clasificador de Latidos

Arrhythmia Database”. La cantidad de latidos de Normales y CVP presentes en dicha base
de datos también se muestra en la Tabla 8.6.

Para evaluar el desempefio del clasificador se obtienen pardmetros estadisticos de
Sensibilidad (Sen), Valor Predictivo Positivo (Vpp) y Precision (Acc) para cada grupo de
clasificacion y ademas de resultados totales. La Tabla 8.7 muestra como se construye la

matriz de confusion para los resultados de clasificacion.

Tabla 8.7: Matriz de Confusién para resultados de clasificacion

Clasificador
Otros CVP
Bases de Otros VN FP
Datos CVP FN VP

En la Seccion 4.3.2 se definieron los estadisticos Sen y Vpp. A continuacion se
define Acc: Es la proporcién de resultados verdaderos en la clasificacion y se calcula como

se muestra en la ecuacion (8.15).

VP+VN
VP+FP+FN+VN

Acc(%) = (8.15)

8.45 Resultados

Una forma de verificar el cumplimiento de las condiciones que deben cumplir las
caracteristicas para que pueda aplicarse la técnica de analisis de discriminante lineal,
consiste en clasificar los datos de entrenamiento y evaluar la tasa de deteccion (Tabla 8.8).

Se utilizé el software de estadistica SPSS™.

Tabla 8.8: Resultados de clasificacion, con datos de entrenamiento (DS1)

Tipo Grupo de pertenencia
pronosticado
CVP Normales Total
Original  Recuento  CVP 3146 536 3682
Normales 637 37415 38052
% CVP 85,4 14,6 100,0
Normales 1,7 98,3 100,0

Clasificados correctamente el 97,2% de los casos.
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La Tabla 8.9 muestra los coeficientes de las ecuaciones de Fisher. Los resultados de
validacion utilizando el conjunto de datos DS2 se muestran en la Tabla 8.10.

Tabla 8.9: Coeficientes de las ecuaciones de Fisher.

rr0 rrl rr2 Ratiol Ratio2 Ratio3 Mmr Cxy A Constante

CvP 0.012  -1.373  -0.002 2.034 3.767 334.054 1.468 58.321 393.416 -224.399

Grupos
Otros  -0.005 -1.344 -0.037  0.052 2.230 340109 1506  65.032  178.337 -219.866
Tabla 8.10: Resultados de clasificacion del grupo DS2
Registros VP FP VN FN Sen (%) Esp (%) Vpp (%) Acc (%)
100 1 0 2236 0 100,00 100,00 100,00 100,00
103 0 0 2079 0 - 100,00 - 100,00
105 22 53 2470 19 53,66 97,90 29,33 97,19
113 0 0 1786 0 - 100 - 100,00
117 0 0 1531 0 - 86,54 0,00 86,54
121 1 4 1208 0 100,00 99,66 20,00 99,67
123 0 0 1512 3 0,00 100,00 - 99,80
200 777 1 1740 48 94,18 99,94 99,87 98,09
202 12 1 2057 7 63,16 99,95 92,31 99,61
210 179 2 2418 15 92,27 99,92 98,90 99,35
212 0 0 921 0 - 100,00 - 100,00
213 205 0 2638 15 93,18 100,00 100,00 99,48
214 204 0 0 52 79,69 - 100,00 79,69
219 53 0 2079 11 82,81 100,00 100,00 99,49
221 394 0 2028 2 99,49 100,00 100,00 99,92
222 0 2 2057 0 - 99,90 0,00 99,90
228 345 2 1684 16 95,57 99,88 99,42 99,12
231 1 0 314 1 50,00 100 100 99,68
233 742 1 2227 88 89,40 99,96 99,87 97,09
234 3 0 2697 0 100,00 100,00 100,00 100,00
Totales 2939 66 35682 277 91,39 99,82 97,80 99,12

*Los registro 211 y 232 no se muestran porque no contienen latidos Normales y CVP

La Tabla 8.11 muestra los resultados de clasificacion utilizando la base de datos
MITBIH-SUP, dada la cantidad de registros, solo se muestran resultados totales. Es
importante mencionar que para cada registro de dicha base de datos, se fijé una plantilla de
latido normal. Esto se debe a que la base de datos, a diferencia de MITBIH-AR, no brinda

informacidn acerca de las derivaciones ECG registradas.
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Tabla 8.11: Resultados de clasificacion utilizando la base de datos MITBIH-SUP

VP FP VN FN  Sen(%) Esp(%) Vpp(%) Acc(%)

Resultados Totales 7951 1456 160796 1987 80,01 99.10 84.52 98.00

8.5 Validacion del Detector de Arritmias

El Detector de Arritmias (DA), esta formado por el Detector de Ciclos Cardiacos
(Seccion 4.4) y el Clasificador de Latidos (Seccion 4.5). En esta seccidén se evalla
cualitativamente, la capacidad del DA para la deteccion de eventos de Taquicardia y
Fibrilacién Ventricular. Dichos eventos son detectados por el DA cuando hay tres 0 méas
Contracciones Ventriculares Prematuras (CVP).

Las Figuras 4.17, 4.18, 4.19 y 4.30 son porciones de registros ECG extraidos de las
base de datos “Creighton University Ventricular Tachyarrhythmia Database” (CUDB) y la
“The MIT-BIH Malignant Ventricular ArrhythmiaDatabase” (VFDB). En cada figura se ha
indicado el instante de inicio del evento segun las anotaciones de la base de datos y el
instante de inicio indicado por el Detector de Arritmias. La Tabla 8.12 muestra los dichos

tiempos a fines de comparacion.

Tabla 8.12: Instante de inicio y deteccion de eventos de TV y FV

Tiempo de Inicio (Seg.)

Base de Datos Registro Episodio Diferencia de Tiempo (Seg.)
Base de Datos Detector de Arritmias
CUDB cuo1 Fv 214,164 214,86 0,696
VFDB 423 TV 898,46 899,092 0,632
VFDB 426 VF 645,728 646,86 1,132
VFDB 427 TV 648,496 647,852 0,644
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Figura 8.17: Evento de Fibrilacion Ventricular (Reg. #cu01 de CUDB). La marca Verde muestra el instante

de inicio indicado por la base de datos, en tanto que la marca Celeste el brindado por el detector..
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Figura 8.18: Evento de Taquicardia Ventricular (Reg. #423 de VFDB). En Verde, el instante de inicio

indicado por la base de datos y en Celeste el que indica el DA. .
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Figura 8.19: Evento de Fibrilacion Ventricular (Reg. #426 de VFDB). En Verde, el instante de inicio

indicado por la base de datos y en Celeste el que indica el DA.
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Figura 8.20: Evento de Fibrilacion Ventricular (Reg. #427 de VFDB). En Verde, el instante de inicio

indicado por la base de datos y en Celeste el que indica el DA.En Rojo latidos Normales, Negro CVP.

8.6 Conclusiones

En este Capitulo se presento el disefio del algoritmo para la deteccion de arritmias
ventriculares y el cual se implementa en el microcontrolador del dispositivo.
Se divide en dos bloques principales y cada uno utiliza informacién de un solo canal

ECG. El primero consiste en un algoritmo que detecta cada ciclo cardiaco y se basa en el
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propuesto por Pan &Tomkins. EI mismo determina el instante de tiempo en el que ocurre el
complejo QRS del ECG. A partir de dicha informacion se calcula la frecuencia cardiaca y
ademas, luego en el siguiente bloque se analiza cada latido. Debido a las variaciones de la
amplitud del registro ECG, se propone un método de ajuste de los umbrales de deteccidn.

El segundo bloque, a partir del latido detectado previamente, obtiene una ventana de
andlisis. Esta Ultima consiste en una porcion del registro ECG, considerando el intervalo de
tiempo de 70ms antes del latido detectado y los 140ms posteriores. Luego de la ventana de
analisis se extraen caracteristicas temporales y morfoldgicas que son las variables de
entrada de un clasificador.

Dicho clasificador se basa en la técnica de analisis discriminante lineal y a partir de
las caracteristicas extraidas, predice si el latido detectado se trata de una Contraccion
Ventricular Prematura (CVP) o un latido Normal. En el caso que a la salida del clasificador
se hayan detectado 3 0 m&s CVP consecutivas, se interpreta como un evento de Taquicardia
o Fibrilacion Ventricular. Ante dicho evento, luego el microcontrolador del dispositivo
deberd enviar la sefial de alarma correspondiente.

Cada bloque fue validado utilizan bases de datos estandarizadas, tal como, “MIT -
BIH arrhythmia database” (MITBIH-AR), “MIT - BIH supraventricular arrhythmia
database” (MITBIH-SUP), “CreightonUniversity Ventricular TachyarrhythmiaDatabase”
(CUDB) y "The MIT-BIH Malignant Ventricular Arrhythmia Database” (MITBIH-VF).
Cada una de ellas dispone anotaciones con informacién de latidos y eventos cardiacos,
realizadas por expertos médicos.

A partir de las base de datos MITBIH-AR y MITBIH-SUP, se validé el bloque de
Deteccién de Ciclos Cardiacos. Se obtuvieron parametros estadisticos, tal como,
Sensibilidad (Sen), Valor Predictivo Positivo (Vpp) y Tasa de Error de deteccion (Err). Los
resultados obtenidos (Sen: 99.70%, Vpp: 99.86%, Err: 0.43%) se muestran en la Tabla 8.3
y son similares a otros trabajos de referencia en la bibliografia que utilizan técnicas de
procesamiento mas avanzadas basados Transformada Wavelet (Sen: 99.80%,Vpp:
99.86%,Err: 0.34%) de (Martinez et al. 2004). La Tabla 8.4 muestra resultados de otros
trabajos.

El disefio y validacion del clasificador, se realiza también con las bases de datos

antes mencionadas. Los registros de la MITBIH-AR, se dividen en dos subconjuntos DS1 y
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DS2. El primero se utiliza para llevar a cabo el andlisis discriminante y obtener las
ecuaciones de Fisher que permiten clasificar nuevas observaciones. El desempefio de dichas
ecuaciones antes mencionadas se evalla con DS2.Estos subconjuntos de datos fueron
propuestos por (Chazal et al. 2004) y han sido utilizados en diferentes trabajos para disefiar,
evaluar y comparar clasificadores de latidos (Llamedo & Martinez 2011)(L.i et al. 2014).

El desempefio se evalué por medio de pardmetros estadisticos de Sensibilidad,
Especificidad (Esp), Valor Predictivos Positivo (Vpp) y Precisién (Acc). En el caso del
subconjunto DS2, los resultados de clasificacion de CVP se muestran en la Tabla 8.10.Los
valores totales obtenidos son: Sen: 91.39%, Esp: 99.82%, Vpp: 97.80% y Acc:
99.12%.Estos valores son comparables con otros trabajos en los cuales obtienen los valores
de Sen:87.6%, Vpp: 80.3% y Acc:97.8% (de Chazal 2013). En otro trabajo que se utiliza el
mismo conjunto de datos obtiene Sen:81.00% y Vpp:88.00% (Llamedo & Martinez 2011).

Por otra parte para la validacion también se utiliz6 la base de datos MITBIH-SUP,
debido a que ninguno de sus registros fue utilizado para el disefio del calsificador. Los
resultados obtenidos se muestran en la Tabla 8.11 y son Sen: 80.01%, Esp: 99,10%, Vpp:
98.00% y Acc: 98.00%. Esto valores son coherentes a los obtenidos para el conjunto DS2.
Es importante mencionar que el latido Normal utilizado como plantilla, es un parametro de
ajuste del clasificador y se podra cargar o modificar segun cada paciente y la derivacion
electrocardiografica que se registre.

El bloque del Detector de Ciclos Cardiacos y el Clasificador en conjunto forma el
algoritmo de Deteccidn de Arritmias (DA) gue es implementado en el dispositivo disefiado.
Como ya se ha mencionado, la finalidad de dicho algoritmo es detectar Contracciones
Ventricular Prematuras y eventos de Taquicardia y Fibrilacion Ventricular (TV y FV,
respectivamente). En la seccion 4.5 se evalta el comportamiento del algoritmo DA ante
eventos de TV y FV. Para ello se utilizan las bases de datos CUDB y MIT-BIH-VF La
Tabla 8.12 muestra el instante de inici0 del evento, segin la base de datos utilizadas y el
indicado por el algoritmo detector de arritmias. Las Figuras 4.17-20 muestran la porcion del
registro ECG en el que inicia el evento. Ademas se indican los latidos detectados y como
han sido clasificados. Como se puede observar todos los latidos detectados durante una TV

o FV son clasificados como CVP.
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Finalmente, es importante mencionar que el algoritmo de DA es muy sencillo y de
baja carga computacional. Esto lo hace muy adecuado para ser implementado en
microcontrolador del dispositivo disefiado. Por ultimo, una de sus principales cualidades es
su capacidad de detectar los eventos en tiempo real, lo cual lo hace adecuado a los objetivos

del dispositivo.
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Capitulo 9

Procesamiento de Senales Respiratorias

9.1 Introduccidén

En este capitulo se presenta el disefio y validacién de los dos algoritmos que
procesan la sefial respiratoria que adquiere el dispositivo.

El primero se encarga de detectar los ciclos respiratorios para luego estimar la
frecuencia.

El segundo algoritmo estima el indice de apnea/hipopnea hora (AHI, por sus siglas
en inglés) en funcion de los eventos respiratorios detectados durante el suefio. El objetivo
del mismo es notificar acerca de la evolucién de un paciente que padece Sindrome de
Apnea/Hipopnea del suefio (SAHS), en consecuencia no se genera ninguna alarma por la
que el paciente deba ser asistido de inmediato. Por tal motivo su ejecucion tiene menor
prioridad respecto a los anteriores. Calcula el indice AHI y segun su valor se clasifica al
SAHS en Normal, Medio, Moderado o Severo.

Cada uno de los algoritmos disefiados, ha sido validado con bases de datos que
brindan informacion acerca de los ciclos respiratorios y los eventos que son relevantes para

esta tesis.
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9.2 Bases de Datos

En este capitulo se utilizan dos bases de datos disponibles libremente en el sitio web
de Physionet’. La primera se denomina “BIDMC PPG and Respiration Dataset”
(BIDMC)(Pimentel et al. 2017) y permite validar el detector de ciclos respiratorios.

La segunda se denomina “ST. Vincent’s University / University College Dublin
Sleep Apnea Database” (UCDDB) (Heneghan 2008). Se utiliza para validar el algoritmo
que realiza la deteccion de eventos de apneas/hipopneas, a través del método propuesto y

empleando sensores alternativos.

9.2.1 BIDMC PPG and Respiration Dataset

Contiene un total de 53 registros de 8 minutos de duracion y corresponden a un
subconjunto de la base de datos “MIMIC Il matchedwaveformDataset” el cual ademas
cuenta con anotaciones de los ciclos respiratorios, realizada por dos especialistas. Los
registros fueron originalmente adquiridos en pacientes con patologias cardiacas y
respiratorias severas y en el centro médico “Beth Israel Deaconess Medical Centre”
(Boston, MA, USA). Los registros fueron adquiridos en 34 hombres y 19 mujeres, en el
rango de edades de 19 a 90 afios, con un promedio de 65 afios.

Cada uno dispone de la sefial ECG, photoplestimografica (PPG) y respiratoria
muestreadas a 125Hz y 10 bits de resolucion. En el caso de la sefial respiratoria ha sido
adquirida por el método pneumografia de impedancia. EI mismo método utilizado por el
dispositivo disefiado. Los registros fueron adquiridos en 34 hombres y 19 mujeres, en el

rango de edades de 19 a 90 afios, con un promedio de 65 afios.

9.2.2 ST. Vincent’s University / University College Dublin
Sleep Apnea Database

" http://www.physionet.org
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Se trata de una base de datos con 25 registros de estudios de Polisomnografia(PSG)
realizados a paciente con sospecha de padecer apneas de suefio. Contiene registros de 21
hombres y 4 mujeres, de edad 50£18 afios. No sufren problemas cardiacos y no estan bajo
tratamiento de algin medicamento que pueda alterar su ritmo cardiaco.

Los registros de PSG contenidos en la base de datos, incluye sefiales de
electroculograma izquierdo y derecho (EOG), dos canales de electroencefalografia (EEG),
electromiografia (EMG) del mentdn, flujo oronasal, esfuerzo respiratorio de torax y
abdomen y un canal ECG en la derivacién DIl modificada. La duracién de los registros es
de 5.9 a 7.7 horas.

Ademas contiene anotaciones sobre estadios de suefio y eventos respiratorios. En el
caso de los eventos, indica el tiempo de inicio, duracién y tipo de evento. El tipo de evento
depende si se trata de una apnea o hipopnea y si es obstructiva, central o mixta. También
para cada paciente indica su indice AHI y el cual es utilizado en esta tesis como referencia.

La Tabla 9.1 resume los principales datos disponibles de cada paciente. Los
registros UCDDBO006 y UCDDBO011, no fueron utilizados en esta tesis debido a que

presentan inconvenientes en las sefiales se interés.

Tabla 9.1: Detalle de cada paciente de la base de datos UCCDB

Paciente/Registro Genero Edad Peso (Kg) Altura (cm) BMI AHI
UCDDB002 H 54 100,3 172 339 23
UCDDBO003 H 48 102 179 31,8 51
UCDDBO005 H 65 100,4 176 32,4 13
UCDDBO006 H 52 103,5 185 30,2 31
UCDDBO007 H 47 84 183 251 12
UCDDB008 M 63 59,8 145 284 5
UCDDB009 H 52 101,5 180 31,3 12
UCDDBO010 H 38 119 174 39,3 34
UCDDBO011 H 51 101 188 28,6 8
UCDDBO012 H 51 97,5 179 30,4 25
UCDDBO013 M 62 80 153 34,2 16
UCDDBO014 H 56 91 177 29 36
UCDDBO015 H 28 83,9 170 29 6
UCDDBO017 H 53 117 176 37,8 12
UCDDBO018 H 35 77 171 26,3 2
UCDDBO019 H 49 97,8 178 30,9 16
UCDDBO020 H 52 108,8 179 34 15
UCDDBO021 M 41 87 161 33,6 13
UCDDB022 H 34 80,7 166 29,3 7
UCDDBO023 M 68 89 165 32,7 39
UCDDBO024 H 54 99,9 172 33,8 24
UCDDB025 H 52 128,6 174 42,5 91
UCDDBO026 H 49 84 175 27,4 14
UCDDBO027 H 45 93 182 28,1 55
UCDDBO028 H 50 88,9 172 30,1 46
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Las sefiales de interés en esta tesis son de Flujo Respiratorio, Esfuerzo Respiratorio
de Toérax y Abdomen; y los valores de %SpO2. La primera esta calibrada en unidades de
litros/segundo y las segundas no estan calibradas. Los registros estan adquiridos a una tasa

de muestreo de 128 Hz y 12 bits de resolucion.

9.3 Deteccion de ciclos respiratorios

La frecuencia respiratoria (FR) es un signo vital sumamente importante que, por
ejemplo, permite detectar en forma temprana episodios severos en pacientes con
enfermedad Pulmonar Obstructiva Crénica (EPOC)(Aburto et al. 2011). A lo largo de los
afios se han desarrollado diversas técnicas de procesamiento digital de sefiales para estimar
el ritmo respiratorio.

En la bibliografia disponible se puede distinguir dos grupos de algoritmos que
permiten estimar la FR, el primero se basa en el andlisis del dominio temporal y el segundo
en el domino frecuencial o una combinacion de ambos (Jeyhani et al. 2017). En este Gltimo
caso, una de las técnicas mas difundidas es la Transformada Répida de Fourier (FFT, por
sus siglas en inglés) (Karlen et al. 2013).

A pesar que los trabajos basados en el segundo grupo logran una estimacién robusta
de la FR, tienen como desventaja su alta carga computacional por lo cual no es adecuada su
implementacion en  dispositivos portatiles de monitorizacion ambulatoria como el
desarrollado en esta tesis.

Por tal motivo, en este capitulo se propone estimar la FR en base al analisis
temporal. Se aplica una de las técnicas mas difundidas que consiste en detectar los picos de
la sefial respiratoria adquirida y a partir de dicha informacion calcular la FR. Esta técnica
ademas funciona en tiempo real, lo cual es una caracteristica deseable para su

implementacién en el dispositivo.
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9.3.1 Esquema general del detector

La Figura 9.1 muestra el esquema general del detector implementado y el cual
presenta alguna similitud con el implementado para la deteccion de ciclos cardiacos

Sefial
Respiratoria

Filtro Pasa-Bajo Butterworth
4to Orden (0.5Hz)

estudiado en el Capitulo 8.

Derivador

Detector de cruce por
cero

]

Bloque de desicion

Marca ciclo
Respiratorio

Figura 9.1: Esquema general del detector de ciclos respiratorios.

El objetivo principal del detector es determinar los instantes de tiempo en los que
ocurren los maximos y minimos de la sefial respiratoria. La diferencia temporal entre dos
maximos o0 dos minimos consecutivos permite determinar la duracion instantanea del ciclo
respiratorio, y a partir de este valor puede estimarse la frecuencia respiratoria instantanea.

La sefial respiratoria adquirida esta afectada por interferencias. La principal fuente
de ellas son los artefactos y por tal motivo debe ser filtrada en el rango frecuencial de
interés para asi evitar falsas detecciones.

Una vez que la seiial es filtrada, se deriva para determinar los cruces por cero. La
derivada de una funcion es cero, cuando su valor es un maximo o minimo.

Una vez que los cruces por cero han sido detectados, se evalian un conjunto de
reglas para determinar si dichas detecciones corresponden a un maximo 0 minimo.
Finalmente, la salida del detector indica el instante de tiempo en el que comienza cada ciclo

respiratorio, a partir del maximo.
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9.3.1.1 Filtros Pasabajo y Derivador

El filtro pasabajo se implementa con un filtro digital con Respuesta Impulsiva
Infinita (1IR) de 4to Orden y respuesta frecuencia Butterworth. El rango frecuencial de
interes para la sefial respiratoria se extiende hasta los 0.5Hz (Redmond & Heneghan 2006).

Una vez que la sefial ha sido filtrada, se deriva para luego determinar los cruces por
cero que coinciden con los maximos y minimos de la sefial respiratoria. Se implementa un
filtro Derivador Polinomial de 5 puntos, dado que presenta la ventaja de tener un
comportamiento pasabajo en altas frecuencias y derivador en bajas frecuencias. De este
modo se evita que la sefial de salida sea afectada por artefactos de corta duracién. El
analisis e implementacion del filtro y derivador se detallan el Capitulo 8.

Dado que la sefial respiratoria presenta una dindmica lenta, comparada a otras
sefiales como la electrocardiografica, la frecuencia de muestreo f;, = 250Hz del dispositivo
es excesiva. Por tal motivo, aplica un proceso de decimacion con la finalidad de reducir la
tasa de muestreo y en consecuencia disminuir la carga computacional del algoritmo. La tasa
de muestreo se reduce en un factor de ocho, por medio de una decimacion, por lo que la

frecuencia de muestro resultante es f; gresp = 31.25Hz.

9.3.1.2 Deteccion de cruce por ceros y bloque de decision

La deteccidn de cruce por cero se realiza comparando dos muestras consecutivas, la
actual y la anterior. Si ambas tienen distinto signo, significa que la sefial ha cruzado por
cero. Cuando se detecta este signo se almacena la posicién de la muestra. EI proceso se

ilustra en la Figura 9.2.

. /\7\'\
5 Cruce por \
E

os|-

\
cero

Secuencia de Salida

Crucel Cruce2 Cruce3 Cruced Cruce5

Max. Min. Max. Min. Max.
3seg. 4.25seg. 6seg. 7.5seg. | 9.5seg.

Figura 9.2: Deteccion de cruce por cero y su correspondencia con maximos y minimos.
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Tal como puede observarse una vez que un maximo ha sido detectado, la proxima
deteccion serd un minimo. No obstante, este método se ve afectado por interferencias. Se
trata de variaciones en la sefial de corta duracion y baja amplitud que tienen un par maximo
y un minimo asociado. En este caso se produciran falsas detecciones.

Un ejemplo de este inconveniente se muestra en la Figura 9.3. Para solucionarlo se
aplica la siguiente regla: si el par mdximo y minimo tiene una diferencia temporal menor a
tregiar = 1seg., se considera una falsa deteccion y no seran tenidos en cuenta. Dicho
semiperiodo de tiempo se ha fijado de acuerdo al siguiente criterio. Considerando una
situacion extrema de 30 respiraciones por minuto (rpm), el minimo tiempo entre un

maximo y un minimo seré 1 segundo.

Salida Filtro Pasabajo
T T

Deteccion Falsa M\

Amplitud

05 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L
40 41 42 43 44 45 46 47 48 49 50 51
Tiempo (seg.)

Salida Derivador

Deteccion Falsa

Amplitud

s I ! I ! I ! I ! I ! |
40 41 42 43 44 45 46 47 48 49 50 51
Tiempo (seg.)

Figura 9.3: Falsa Deteccion. Un maximo y un minimo con diferencias de tiempo mucho menor al

periodo del ciclo respiratorio.

Por otra parte, también puede ocurrir el caso que un maximo y un minimo
correspondan a falsas detecciones y sin embargo estar distanciados por un semiperiodo
mayor a 1 seg. como se muestran en la Figura 9.4. Para solucionar este inconveniente se
aplica la siguiente regla. En primer lugar se calcula el promedio de la diferencia de
amplitud entre los 10 ultimos pares de maximos y minimos. Luego cuando se detecta un
nuevo maximo o minimo, se compara dicha diferencia de amplitud respecto al promedio de
amplitudes antes mencionado. Si la diferencia de amplitud es menor al 50% del promedio,

la deteccion actual y la siguiente se consideran falsas.
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Amplitud
o o

Amplitud

Salida Filtro Pasabajo

Falsa Deteccion

Tiempo (seg.)

Salida Derivador

|
- Falsa Deteccion

50 55

Tiempo (seg.)

Figura 9.3: Falsa Deteccién. Un maximo y un minimo con diferencia de tiempo comparable al

periodo del ciclo respiratorio.

9.3.2 Evaluacion del detector

Para evaluar el desempeno del detector se utilizé la base de datos “BIDMC PPG

and RespirationDataset”. Esta base de datos ha sido disefiada para evaluar detectores de

ciclos respiratorios. La evaluacion se realiza por medio del calculo de los siguientes indices

estadisticos, que ya fueron expuestos en el Capitulo 8

Verdaderos Positivos (VP): Es el nimero de detecciones positivas que se
corresponden con las anotaciones del especialista. Se considera una
deteccion correcta si la anotacion realizada por el algoritmo estd en un rango
de £200 ms respecto a la realizada por el especialista.

Falsos Positivos (FP): es el nimero de detecciones que no se corresponden
con las anotaciones del especialista.

Falsos Negativos (FN): es el numero de ciclos respiratorios que no fueron
registrados por el detector y que si estan marcados por el especialista.
Sensibilidad (Sen): es el porcentaje ciclos respiratorios que han sido

detectados correctamente. Esta definido por la ecuacion 9.1.

VP
Sen(%) = VP-I-—FN 100 (9.1)
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e Valor predictivo positivo (Vpp): es el porcentaje de detecciones brindadas
por el algoritmo que corresponden a ciclos respiratorios. Esté definido por la
ecuacion 9.2.

Vpp(%) = 100 (9.2)

%4
VP + FP
e Tasa de error de deteccion (Err): es el porcentaje de falsas detecciones
respecto al numero total de latidos. La misma esta definida por la ecuacion

9.3

P+ FN

Err(%) =5 TFp

100 (9.3)

9.3.3 Resultados

Debido a la cantidad de registros analizados, los resultados se han dividido en tres
tablas. La Tabla 9.2 muestra los resultados para los registros bidmc_1-13, la Tabla 9.3 los
registros bidmc_14-40 y la Tabla 9.4 bidmc_19. En cada tabla se muestra registros
utilizados, la base de datos a la que pertenecen, la cantidad de latidos analizados, VP, FP,
FN y los estadisticos de Sen(%), Vpp(%) y Err(%). La Tabla 9.4 ademas muestra los

valores totales.

Tabla 9.2: Resultado de Deteccion de ciclos respiratorios, para los registros bidmc_1-13

Registro Ciclos VP FN FP Sen (%) Vpp (%) Err (%)
bidme_1 170 170 0 0 100,00 100,00 0,00
bidme_2 122 120 2 0 98,36 100,00 1,64
bidme_3 141 139 2 1 98,58 99,29 2,13
bidmc_4 133 132 1 0 99,25 100,00 0,75
bidmc_5 48 47 1 1 97,92 97,92 417
bidmc_6 161 158 3 1 98,14 99,37 2,48
bidme_7 160 160 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_8 170 168 2 0 98,82 100,00 1,18
bidme_9 160 159 1 0 99,38 100,00 0,63
bidmc_10 146 143 3 0 97,95 100,00 2,05
bidme_11 116 109 7 1 93,97 99,09 6,90
bidmc_12 151 150 1 1 99,34 99,34 1,32
bidmc_13 160 120 46 1 72,29 99,17 28,31
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Tabla 9.3: Resultado de Deteccidn de ciclos respiratorios, para los registros bidmc_14-44

Registro Ciclos VP FN FP Sen (%) Vpp (%) Err (%)
bidme 14 108 95 13 5 87,96 95,00 16,67
bidme 15 110 95 15 13 86,36 87,96 25,45
bidmc_l6 156 153 3 1 98,08 99,35 2,56
bidme 17 137 134 3 0 97,81 100,00 2,19
bidmc 18 144 144 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_lg 118 102 16 6 86,44 94,44 18,64
bidme 20 122 119 3 0 97,54 100,00 2,46
bidmc_21 143 137 6 3 95,80 97,86 6,29
bidmc_22 150 149 1 0 99,33 100,00 0,67
bidme 23 143 132 11 1 92,31 99,25 8,39
bidmc 24 180 180 0 0 100,00 100,00 0,00
bidme 25 129 126 3 0 97,67 100,00 2,33
bidme 26 131 128 3 1 97,71 99,22 3,05
bidmc_27 82 70 12 35 85,37 66,67 57,32
bidmc 28 145 143 2 0 98,62 100,00 1,38
bidmc_29 150 142 8 2 94,67 98,61 6,67
bidmc_30 149 148 1 0 99,33 100,00 0,67
bidme 31 144 142 2 0 98,61 100,00 1,39
bidmc_32 197 194 3 0 98,48 100,00 1,52
bidme 33 107 98 9 6 91,59 94,23 14,02
bidme 34 136 134 2 2 98,53 98,53 2,94
bidmc_35 142 136 6 1 95,77 99,27 4,93
bidme 36 148 146 2 1 98,65 99,32 2,03
bidmc_37 149 139 10 0 93,29 100,00 6,71
bidmc_38 122 117 2 95,90 98,32 5,74
bidme 39 114 114 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_40 126 111 15 5 88,10 95,69 15,87
bidme 41 109 109 0 1 100,00 99,09 0,92
bidmc_42 138 138 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_43 140 139 1 0 99,29 100,00 0,71
bidmc_44 132 132 0 0 100,00 100,00 0,00

172



Capitulo 9. Procesamiento de Sefiales Respiratorias

Tabla 9.4: Resultado de Deteccion de ciclos respiratorios, para los registros bidmc_44-53

Registro Ciclos VP FN FP Sen (%) Vpp (%) Err (%)
bidme 44 132 132 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_45 128 128 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_46 95 78 17 21 82,11 78,79 40,00
bidmc_47 178 174 4 0 97,75 100,00 2,25
bidmc_48 140 134 6 4 95,71 97,10 7,14
bidmc_49 139 133 6 1 95,68 99,25 5,04
bidmc_50 118 118 0 1 100,00 99,16 0,85
bidmc_51 147 147 0 0 100,00 100,00 0,00
bidmc_52 148 146 2 0 98,65 100,00 1,35
bidmc_53 156 148 8 1 94,87 99,33 5,77

Totales 7288 7027 267 119 96,34 98,33 5,29

9.4 Detector de eventos de Apnea/Hipopnea

9.4.1 Introduccidon

En el Capitulo 2 se indicd que la técnica “Gold Standard” para el diagnostico de
SAHS es el estudio de Polisomnografia (PSG). No obstante, debido a su complejidad
técnica y bajo confort, la American Academy of Sleep Medicine (AASM), recomienda el
uso de Monitores Portatiles de Suefio (MPS) (también Ilamados Poligrafos) en
circunstancias, tal como, un diagndstico preliminar y en caso de duda confirmarlo con PSG,
0 bien, realizar el seguimiento del tratamiento de un paciente ya diagnosticado. Los
sensores de los MPS incluyen por lo general flujo nasal u oronasal, esfuerzo respiratorio de
torax y abdomen, porcentaje de saturacion de oxigeno (%SpO,) y eventualmente sensor de
posicién corporal(Collop & Anderson 2007).

Se considera que mientras menor sea la cantidad de sensores, mayor sera la
aceptacion del estudio por parte del paciente, ya que por su sencillez técnica y comodidad
podra ser realizado en su domicilio y sin la supervision de un técnico (Borsini et al. 2012)..
Por tal motivo, diversos autores han propuesto algoritmos de deteccion de eventos de
apnea/hipopnea, a partir de la menor cantidad de sensores posibles.

Segun las reglas de la AASM mencionadas en el Capitulo 2 y que se resumen en la

Tabla 9.5, el sensor de flujo nasal u oronasal (FO) es el sensor principal en la deteccion de
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eventos de Apnea e Hipopneas. ElI %SpO; se utiliza como complemento en la deteccion de
Hipopneas y los de esfuerzo respiratorio para diferenciar los eventos de origen central de

los obstructivos.

Tabla 9.5: Resumen de la reglas para anotacién de Apneas/Hipopneas, segun AASM

Evento Regla propuesta por la AASM

- Reduccién del Flujo Respiratorio < 90% respecto al valor basal
Apnea previo al evento, por 10 segundos 0 mas

Criterio Recomendado

- Reduccién del Flujo Respiratorio < 30% respecto al valor basal
previo al evento, por 10 segundos 0 mas.
- Caida del %SpO,> 4% respecto al valor basal previo al evento.

Hipopnea Criterio Alternativo

- Reduccién del Flujo Respiratorio < 50% respecto al valor basal
previo al evento, por 10 segundos 0 mas.

- Caida del %SpO,> 3% respecto al valor basal previo al evento o un
microdespertar (en inglés orousal).

En tal sentido, el algoritmo propuesto en el trabajo de(Koley & Dey 2013) realiza la
deteccidon de eventos respiratorios en base a solo el sensor FO y utiliza Maquinas de
Soporte Vectorial (por sus siglas en inglés, SVM), como técnica de analisis de datos.

La Figura 9.4 muestra un sensor de flujo oronasal. A pesar de su relevancia en la
deteccion de mencionados eventos, es incomodo para el paciente descansar con un sensor

colocado en los orificios nasales y las inmediaciones de la boca.

,.

Figura 9.4: Sensor de Flujdrdronavsal ‘
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Este aspecto de comodidad, ha provocado un interés en evaluar sensores
alternativos que permitan estimar la sefial de flujo y, a partir de ellos, detectar los eventos
respiratorios asociados al SAHS.

La AASM por medio de su manual de recomendaciones para estudios de suefio
(Richard B Berry, Budhiraja, Gottlieb, Gozal, Iber, Kapur, Marcus, Mehra, Parthasarathy,
Quan, Redline, Strohl, Sally L.Davidson Ward, et al. 2012), indica a los sensores de
esfuerzo respiratorio (RIP) como una alternativa al sensor de flujo, cuando este no esta
disponible. En dicho manual los sensores de esfuerzo respiratorio considerados, son las
bandas de térax y abdomen, basadas en plestimografia inductiva. Este método de medicion
fue estudiado en el Capitulo 4 y permite realizar una medida indirecta del volumen de aire
presente en los pulmones.

Algunos trabajos han propuesto métodos para estimar el indice AHI a partir de la
sefiales de esfuerzo respiratorio. Un ejemplo de ellos es el método propuesto por (D. Kogan
et al. 2016). Dicho trabajo utiliza la suma de las sefiales resultantes de los sensores de
esfuerzo respiratorio de torax y abdomen (RIPSum), para detectar los eventos de
apnea/hipopnea y a partir de ellos estimar el indice AHI segun la ecuacion 5.4(Richard B
Berry, Budhiraja, Gottlieb, Gozal, Iber, Kapur, Marcus, Mehra, Parthasarathy, Quan,
Redline, Strohl, Sally L.Davidson Ward, et al. 2012). Los resultados evidencian incluso una
mejora en los resultados respecto al sensor estandar recomendado por la AASM. Otro
trabajo similar, que utiliza la base de datos UCCDB, obtiene las mismas conclusiones
(Azimi et al. 2018)

Cantidad de Eventos Respiratorio (apneas/hipopneas)

AHI =

(5.4)

Tiempo Total de Suefio (horas)

Segun las recomendaciones de la AASM, la derivada respecto al tiempo de la sefial
RIPSum, es una estimacion de la forma de onda de la sefial de flujo respiratorio y se
denomina RIPFlujo. No obstante, no es posible establecer una correspondencia entre las
unidades de medicion, que en el caso del flujo es litros/segundo, debido a que las bandas de
esfuerzo normalmente utilizas en estudios de PSG no estan calibradas dado que requieren

una calibracién para cada paciente.
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Por otra parte, en el Capitulo 4 se mencion0 que la técnica de registro de los
movimientos de térax, debido a los cambios del volumen de aire en los pulmones,
empleada en el dispositivo disefiado es la impedancia pneumografica (IP). Segun estudios
realizados por otros autores, la sefial respiratoria obtenida por medio de la técnica IP con
los electrodos colocado en el térax, es comparable a la sefial RIPSum(Cohen et al. 1997).
Por tal motivo, los algoritmos y conclusiones resultantes a partir del procesamiento de la
sefial RIPSum, seran aplicables al dispositivo disefiado.

Los trabajos mencionados anteriormente en los que se estima el indice AHI, no
incluyen en analisis del sensor de %SpO,. No obstante, los eventos de saturacion de
oxigeno segun la AASM estan asociados con eventos de hipopneas. Por su importancia,
sencillez y gran difusion en la actualidad se considera importante su inclusion. Los mas
modernos son de tamafio reducido, con conexion inalambrica Bluetoooth y algunos estan

presentes en relojes (Figura 9.5).

Figura 9.5: Sensores de %SpO, con Bluetooth disponibles en el marcado

En esta seccion, se propone la implementacion de un algoritmo para estimar el
indice AHI, a partir de la sefial RIPSum y el %SpO,, basado en las reglas de la AASM
mencionadas anteriormente.

El algoritmo se aplica por un lado a la sefial de FO y por otro lado a la RIPFlujo,
con la finalidad de evaluar la capacidad de ambas sefiales en la estimacion del indice AHI.
También se evalla si la inclusion del %SpO, tiene efectos positivos en el calculo de dicho
indice. Para evaluar el indice AHI obtenido en cada caso, se consideran los indices

informados por la base de datos y se calculan dos parametros estadisticos. El primero, el
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Error Cuadrético Medio (ECM) vy la tasa porcentual de clasificacion correcta de los
pacientes segun los grupos de la Tabla 9.6.

Tabla 9.6: Grupo de clasificacién de paciente segln indice AHI

Normal AHI < 5/h

Medio 5/h< AHI < 15/h
Moderado 15/h< AHI < 30/h

Severo 30/h< AHI

Cabe destacar que el algoritmo debe ser de baja carga computacional, para que
pueda ser implementado en el microcontrolador (MCU) del dispositivo. Por tal motivo, se

utilizan técnicas de procesamiento sencillas.

9.4.2 Metodologia

En esta seccion se detallan las técnicas de procesamiento utilizadas en el disefio e
implementacién del algoritmo. La Figura 9.6 muestra su el esquema general. Como se ha
mencionado anteriormente se utiliza la sefial de FO a fines de comparar la capacidad de
deteccidn eventos respiratorios a partir de la sefial RIPSum. Previo a realizar el
procesamiento se aplica un filtro a ambas sefiales para atenuar aquellas componentes
frecuenciales que no se corresponden con el proceso de ventilacion, como por ejemplo,
artefactos. Para ello se utiliza los mismos filtros propuestos en la Seccién 5.3.

Luego, solamente la sefial RIPSum se deriva respecto al tiempo para obtener la

sefial flujo estimada RIPFlujo.

Sefial Flujo
Umbrales

R - \
Respiratorio 1
% 1
H 9 Resp.
1 Basal I
I 1
1
' "
Filtro de Pre procesamiento I _ Deteccion de Procesamiento
I=ﬁ Umbralizacién 9 Posibles 9 de %SPDZ
1 Eventos
1
RIPFlujo 1
Sefial RIPSum !
l !
1
| 0

Filtro de Pre procesamiento Derivador

Figura 9.6: Esquema general del algoritmo
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Una vez que ambas sefiales han sido pre-procesadas, el algoritmo estima la
respiracion basal para asi obtener valores de umbrales. Estos valores se utilizan para
asignarle un valor a la sefial respiratoria de acuerdo se encuentre por encima o por debajo
de los umbrales. A este proceso, en esta tesis, se lo denomina Umbralizacion. La sefial
obtenida, se procesa para determinar los posibles eventos respiratorios. Luego por medio

del procesamiento de los valores del %SpO, se determina si se tratan de eventos de

apnea/hipopnea.

9.4.2.1 Flujo Respiratorio Estimado

Las sefiales de esfuerzo respiratorio reflejan los movimientos del térax y al
abdomen de acuerdo a la variacion de volumen de aire en los pulmones. Por tal motivo, su
derivada respecto al tiempo se considera solo una estimacion de la forma de onda del flujo
respiratorio. En el Capitulo 4 se estudio el filtro Derivador-Integrador, el cual se comporta
como un derivador, pero en los rangos frecuenciales elevados de tal forma de atenuar las
variaciones producidas por ruido o interferencias. En este capitulo se eligio un filtro de 5
puntos.

La Figura 9.7a y b muestran la sefial de flujo y su estimacién RIPFlujo para un
evento de Apnea Obstructiva. Por otro lado, la Figura 9.8a y b muestra las mismas sefiales

para el caso de una Hipopnea Obstructiva.

a) Seial de Flujo Respiratorio
20 T T T T T T T

litros/seg.
o

=)

1 1 1 | | L 1
5450 5460 5470 5480 5490 5500 5510
Tiempo (Seg.)

-20

b) Flujo Respiratorio Estimado, RIPFlujo
T T T

Amplitud (mV)

5450 5460 5470 5480 5490 5500 5510
Tiempo (Seg.)

Figura 9.7: Apnea Obstructiva. a) Flujo Respiratorio y b) RIPFlujo (registro #ucddb002)
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a) Seial de Flujo Respiratorio
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1073 b) Flujo Respiratorio Estimado, RIPFlujo
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Figure 5.8:Hipopnea Obstructiva. a) Flujo respiratorio y b) RIPFlujo. (#ucddb002)

Como puede observarse cuando hay una reduccion de flujo, se puede distinguir una
reduccion de amplitud en la sefial RIPFlujo. El término sefial respiratoria hace referencia en

este capitulo a ambas sefiales.

9.4.2.2 Determinacion Respiracion Basal

Las reglas propuestas por la AASM establecen que los eventos respiratorios de
apnea/hipopnea se detectan comparando la sefial respiratoria con un valor basal. Este
ultimo se define como la amplitud media de la respiracion, correspondiente a los dos
minutos previos al evento y en sujetos que presentan un patron estable de respiracion.
Cuando no es estable, el valor basal se asume como igual a la media de las tres
respiraciones de mayor amplitud correspondiente a los 2 minutos previos al evento(Richard
B. Berry et al. 2012).

No obstante es importante mencionar, que los manuales de recomendaciones no
brindan una definicidon precisa de “patron respiratorio estable” por lo tanto, dado que se
presume que los pacientes presentan problemas respiratorios, la definicion de valor basal
adoptada en esta tesis es la segunda.

A continuacién se describe el algoritmo implementado para determinar el valor

basal y para el cual se han tenido en cuenta las recomendaciones descriptas anteriormente.
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No obstante se propone una variacion para obtener un valor mas robusto ante artefactos,
basado en la mediana.

En primer lugar, la sefal respiratoria se divide en intervalos de 1 minuto y por cada
uno se obtiene un valor basal. El proceso de calculo se ilustra en la Figura 9.9 y consiste en
evaluar los dos minutos previos al intervalo actual. Este nuevo intervalo de 2 minutos
previos se divide en 6 subintervalos de 20 segundos cada uno. Por cada subintervalo, se
calcula el promedio de las 3 respiraciones de mayor amplitud. En el caso que alguna de las
respiraciones supere en 10 veces al promedio, se considera que se trata de un artefacto, por
lo cual se descarta y se eligen las siguientes 3 respiraciones. Luego el valor basal del
intervalo actual sera igual a la mediana de los 6 promedios resultantes de cada sub-
intervalo. El criterio de deteccion del artefacto de 10 veces se selecciond de manera
empirica de acuerdo a resultados obtenidos.

Por otra parte, para obtener la amplitud de las respiraciones se obtienen,
considerando la parte positiva y negativa de la sefial. Para ello, se calcula el valor absoluto

de la sefial y luego se calculan los maximos locales de la sefial.

x107 Valor Absoluto de la Sefial Respiratoria

sub-int. 1 sub-int. 2 sub-int. 3 sub-int. 4 sub-Int. 5 sub-int. 6
[ p

L
> | o
7 e Poo o ool oo -

Valor Basal Estimad

/ |

Apnea Central

Amplitud (volt)

Intervalo Actual
i i i i i | |

80 100 120 140 160 180 200 220 240 260

Tiempo (Seg.)

> 2 minutos previos

Figura 9.9: Proceso de célculo del valor Basal para un intervalo (#ucddb021)

9.4.2.3 Proceso de Umbralizaciéon
Una vez obtenido el valor basal se calculan dos umbrales, U,,; Y U2, l0s cuales se

definen en la ecuacién 5.5 y 5.6 respectivamente. En el caso de U,,4, €S un 90% menor que
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el valor basal y U,,, un 30% menor respecto al mismo valor. Estos valores umbrales se
corresponden con las reglas propuestas por la AASM en la deteccion de apneas/hipopneas.

El proceso se ilustra en la Figura 9.10.

Ui = 0.1 Valor Basal Estimado (5.5)
Uz = 0.7 - Valor Basal Estimado (5.6)
e Valor Basal um2 |

mV)

4000 A

A NNNA DA A~ A

AN IS~

Y L T T V S—v V1 T | B B —

| | | 1
5455 5460 5465 5470 5475 5480 5485 5490 5495 5500 5505
Tiempo (seg.)

Amplitud

Salida del Proceso de Umbralizacion

L l

0
5455 5460 5465 5470 5475 5480 5485 5490 5495 5500 5505
Tiempo (seg.)

Figura 9.10: llustracién de proceso de umbralizacion

9.4.2.4 Procesamiento de la sefial Umbralizada

Una vez que la sefial ha sido umbralizada, se procede a procesarla con la finalidad
de detectar los eventos respiratorios. Cada intervalo en que la sefial es menor a 1 por 10
segundos 0 mas, se considera un posible evento de apnea/hipopnea. Si dentro de dicho
intervalo es igual a cero por 9 segundos 0 mas se considera un evento de Apnea (Figura
9.11). En caso contrario se puede tratar de un evento de Hipopnea, tal como, se muestra en
la Figura 9.12.

La sefial umbralizada puede ser menor a 1 por mas de 10 segundos, que evidencia
una reduccion de flujo respiratorio y sin embargo no se trata de un evento respiratorio,
como por ejemplo se muestra en la Figura 9.13.

Es por tal motivo que es necesario realizar el procesamiento de los valores de

%Sp0., en un intervalo de tiempo correspondiente al posible evento detectado.
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Valor absoluto Sefal Respiratoria
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Figura 9.11:Procesamiento de sefial umbralizada. Deteccidn de un evento de apnea (#uccdb002)
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Figura 9.12: Procesamiento de sefial umbralizada. Deteccién de posible evento, correspondiente a
hipopnea (#uccdb003)
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Figura 9.13: Procesamiento de sefial umbralizada. Deteccidn de posible evento, no correspondiente
a un evento (#uccdb021)
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9.4.2.5 Procesamiento de los valores de %SpO:

Segln las reglas de la AASM que se resumen en la Tabla 9.5, una Hipopnea se
produce cuando existe una reduccién del flujo respiratorio y ademéas hay un evento de
disminucion de %SpO, respecto a un valor basal. A diferencia de lo que sucede con la
respiracion basal, la cual esta definida en los manuales de la AASM, no sucede lo mismo en
el caso del %SpO,. Por tal motivo no existe un consenso acerca de la metodologia de su
calculo.

En tal sentido, se han propuesto diferentes metodologias para su estimacién. Una de
ellas consiste en calcular la media de los valores de %SpO- en todo el registro o bien en los
primeros minutos del mismo. No obstante, se ha encontrado evidencia que los valores del
%SpO, durante el suefio pueden ser inferiores al valor en vigilia, con lo cual el valor basal
estaria sobreestimado y no es utilizado (ZAMARRON et al. 1999). Otros trabajos realizan
una estimacion dinamica, considerando la media 0 mediana durante los minutos previos al
evento (de Chazal et al. 2009). Este es un criterio mas aceptado mas aceptado por su
similitud con la definicion de respiracion basal.

En esta tesis se propone obtener el valor basal, a partir del calculo de la mediana de
los maximos locales de la secuencia de valores del %SpO. de los siguientes tres intervalos,

los cuales se ilustran en la Figura 9.14.

Valores de %Sp02
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Figura 9.14: Intervalos para determinar el Valor Basal del %SpO,
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El primero, corresponde a los 2 minutos previos al evento detectado, el cual
permite obtener informacion acerca de la evolucion del %SpO,. El segundo intervalo es el
evento detectado, dado que tiene 10 segundos de duracién minima y extenderse incluso por
mas de 30 segundos, el valor de %SpO, puede descender desde un valor maximo estable a
un minimo. El tercer intervalo, corresponde a unos segundos una vez finalizado el evento
detectado, dado que luego de una desaturacion severa puede producirse un incremente
abrupto del %SpO; por efecto de los quimiorreceptores (Webster 1997a). Es esta tesis se
opto por considerar los 60 segundos posteriores.

Finalmente, el evento detectado se anota como valido si algunos de los valores de
%Sp0, de los siguientes 3 intervalos, esta por debajo del 3% respecto al valor basal
calculado previamente. El primer intervalo, son los 10 segundos previos al evento
detectado, dado que instante de inicio del evento puede no haber sido detectado
correctamente. El segundo, es el comprendido por el evento detectado y el tercero son 15
segundos posteriores al evento. Este Gltimo se considera porque el instante de finalizacion
puede no ser correcto y ademas el punto minimo del %SpO, se puede producir una vez
finalizado el evento, debido a retardos de instrumento de medicién y el organismo de la

persona (Berry 2012). Los intervalos considerados se muestran en la Figura 9.15.
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Figura 9.15: Intervalos de tiempo en el que se comparar el %SpO, con el valor basal
calculado (#uccddb002)
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9.4.2.6 Validacion

En primer lugar, se calcul6 el indice AHI en funcion del tiempo total de suefio y los
eventos detectados, considerando como sefial respiratoria de entrada por un lado al Flujo
Oronasal (FO) y por otro a su estimacion RIPFlujo. En ambos casos la respiracion basal se
obtiene como se indica en la Seccion 9.4.2.3. En este caso no se consideran los valores de
%Sp0O,

Por otra parte, también se calcul6 el valor del indice AHI, al igual que el caso
anterior para ambas sefiales respiratorias y su vez considerando los valores de %SpO,. En
el indice se obtuvo para dos métodos de calculos del %SpO, basal estudiados en la Seccidn
5.4.2.6. Estos son, el basado en estimacion dindmica empleados en otros trabajos (M1) y el
propuesto en este tesis (M2).

Para cada uno de los indices AHI obtenidos, se calcula el Error Cuadratico Medio
(ECM) (5.7) y la tasa porcentual de clasificacion correcta de pacientes, segun Tabla 9.6.

Cabe mencionar que el tiempo total de suefio considerado en esta tesis, se
corresponde con la duracion del registro. De acuerdo al Hipnograma que brinda la base de
datos para cada registro, los pacientes se encuentran en alguno de los estadios de suefio la

mayor parte del tiempo.

1 2
EMC = \/;Z{;I(AHIDB(D — AHIg)) (5.7)

n:Total de pacientes
AHIpg: AHI informado por la base de datos
AHIg: AHI Estimado por el algoritmo

9.4.3 Resultados

La Tabla 9.7 muestra los valores AHI calculados, por un lado para la sefial de Flujo
Oronsal y por otro para el flujo estimado RIPFlujo. En base a dicho valores se clasifica a

los pacientes y se obtiene la tasa porcentual de los casos correctamente clasificados.
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Tabla 9.7: Valores AHI con solo sefiales respiratorias

Base de Datos Flujo RIPFlujo
Registro AHI Clasf. AHI Clasf. AHI Clasf.
UCDDBO002 23 Mod. 18,50 Mod. 26,1 Mod.
UCDDBO003 51 Sev. 34,94 Sev. 52,8 Sev.
UCDDBO005 13 Leve 4,08 Leve 33,0 Sev.
UCDDB007 12 Leve 32,60 Leve 19,2 Mod.
UCDDBO008 5 Leve 11,09 Leve 16,7 Mod.
UCDDBO009 12 Leve 8,95 Leve 15,2 Mod.
UCDDBO010 34 Sev. 24,61 Sev. 37,0 Sev.
UCDDBO012 25 Mod. 29,98 Mod. 334 Sev.
UCDDBO013 16 Mod. 17,90 Mod. 17,0 Mod.
UCDDBO014 36 Sev. 45,23 Sev. 43,2 Sev.
UCDDBO015 6 Leve 11,26 Leve 11,0 Leve
UCDDBO017 12 Leve 16,20 Leve 144 Leve
UCDDBO018 2 Normal 7,88 Normal 14,4 Leve
UCDDBO019 16 Mod. 11,54 Mod. 16,9 Mod.
UCDDBO020 15 Mod. 20,24 Mod. 23,1 Mod.
uCDDBO021 13 Leve 13,40 Leve 14,6 Leve
UCDDBO022 7 Leve 35,33 Leve 14,2 Leve
UuCDDBO023 39 Sev. 43,45 Sev. 42,1 Sev.
UCDDB024 24 Mod. 30,25 Mod. 35,5 Sev.
UCDDBO025 91 Sev. 85,49 Sev. 89,5 Sev.
UCDDBO026 14 Leve 20,60 Leve 22,3 Mod.
UCDDBO027 55 Sev. 49,32 Sev. 63,2 Sev.
UCDDBO028 46 Sev. 41,88 Sev. 50,7 Sev.
Tasa de Clasificacion Correcta (TCC) 60.87% 65.22%
EMC (R/h) 9.63 7.66

Mod.: Moderado; Sev.Severo.

La Tabla 9.8 muestra los valores AHI calculados, por un lado para la sefial de Flujo
Oronsal y por otro para el flujo estimado RIPFlujo. El célculo ademas incluye el
procesamiento de los valores de %SpO; con el método M1. En base a los indices obtenidos

se clasifica a los pacientes.
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Tabla 9.8:Valores AHI con sefiales respiratorias y método M1 para %SpO,

Flujo RIPFlujo

Registro AHI Clasf. AHI Clasf.
uCDDB002 11,38 Leve 17,78 Mod.
uUCDDBO003 26,24 Mod. 42,56 Sev.
UCDDBO005 1,89 Normal 18,44 Mod.
uCDDBO007 8,26 Leve 9,88 Leve
ucDDBO008 7,69 Leve 5,47 Leve
uCDDBO009 5,50 Leve 10,38 Leve
uCDDBO010 17,99 Mod. 25,53 Mod.
UCDDBO012 19,85 Mod. 22,07 Mod.
uCDDBO013 11,24 Leve 11,10 Leve
uCDDBO014 31,91 Sev. 31,76 Sev.
uCDDBO015 5,11 Leve 7,33 Leve
uCDDBO017 10,18 Leve 13,38 Leve
uCDDBO018 1,02 Normal 2,04 Normal
UCDDBO019 6,76 Leve 9,57 Leve
uCDDB020 11,48 Leve 14,03 Leve
uCDDBO021 9,46 Leve 10,38 Leve
UCDDB022 6,24 Leve 4,42 Normal
UCDDBO023 19,78 Mod. 22,98 Mod.
uCDDB024 16,12 Mod. 21,93 Mod.
uCDDB025 81,11 Sev. 85,15 Sev.
uUCDDBO026 8,30 Leve 10,59 Leve
ucDDBO027 43,67 Sev. 56,84 Sev.
uCDDB028 34,07 Sev. 43,88 Sev.

TCC 65.22% 78%

EMC (R/h) 9.79 5.24

Mod.: Moderado; Sev.Severo.

La Tabla 9.9 muestra los valores AHI calculados, por un lado para la sefial de Flujo
Oronsal y por otro para el flujo estimado RIPFlujo. El célculo ademas incluye el
procesamiento de los valores de %SpO, con el método propuesto en esta tesis (M2). En

base a los indices obtenidos se clasifica a los pacientes.
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Tabla 9.9:Valores AHI con sefiales respiratorias y método M2 para %SpO,

Flujo RIPFlujo
Registro AHI Clasf. AHI Clasf.
uCDDB002 15,54 Mod. 21,46 Mod.
uCDDBO003 34,39 Sev. 45,95 Sev.
uCDDBO005 3,06 Normal 20,75 Mod.
UCDDBO007 15,63 Mod. 11,35 Leve
uCDDBO008 5,31 Leve 6,56 Leve
uCDDBO009 5,83 Leve 9,72 Leve
uCDDBO010 23,28 Mod. 35,32 Sev.
UCDDB012 24,42 Mod. 22,89 Mod.
uCbDBO013 14,2 Leve 15,23 Mod.
uCDDBO014 37,33 Sev. 36,55 Sev.
uCDDBO015 6,54 Leve 6,54 Leve
uCDDBO017 13,37 Leve 12,46 Leve
uUCDDBO018 2,04 Normal 3,64 Normal
UCDDBO019 7,46 Leve 11,12 Leve
UCDDB020 14,82 Leve 15,3 Mod.
UCDDB021 13,52 Leve 9,58 Leve
UCDDB022 9,44 Leve 5,32 Leve
UCDDB023 26,33 Mod. 30,91 Sev.
UCDDB024 22,45 Mod. 29,01 Mod.
UCDDBO025 89,03 Sev. 86,16 Sev.
UCDDBO026 11,16 Sev. 13,44 Leve
UCDDBO027 50,39 Sev. 57,37 Sev.
UCDDBO028 40,55 Sev. 47,53 Sev.
TCC 70% 91%

EMC (R/h) 6.28 3.40

Mod.: Moderado; Sev.Severo.

9.5 Conclusiones

Este capitulo trata sobre el procesamiento de la sefal respiratoria adquirida por el
dispositivo y se divide en dos partes. La primera, propone un algoritmo para la deteccién de
los ciclos respiratorios en el dominio temporal. EI mismo detecta los maximos y minimos
de la sefial, a través de la basqueda de los cruces por cero de la sefial derivada respecto al

tiempo. Se tienen en cuenta un conjunto reglas sencillas para ignorar falsas detecciones.
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La validacion se realizo con la base de datos “BIDMC PPG and
RespirationDataset”, la cual ha sido disefiada para validar esta clase de algoritmos. Entre
las sefiales que dispone esta la sefial respiratoria adquirida por el metodo de impedancia
pneumografica, el cual es el mismo que utiliza el dispositivo disefiado. Ademas dispone de
anotaciones que indican cada ciclo respiratorio, realizada por dos expertos médicos.

A fines de evaluar los resultados obtenidos se calcularon pardmetros estadisticos de
Sensibilidad (Sen), Valor Predictivo Positivo (Vpp) y Tasa de Error de detecccion (Err).
Los resultados se muestran en la Tabla 9.2, 5.3 y 5.4. En la dltima tabla se muestra los
resultados totales obtenidos (Sen: 96.34%, Vpp: 98.33 y Err: 5.29%). Dichos resultados se
consideran aceptables. No se han encontrado trabajos similares que obtengan dichos
estadisticos.

La segunda parte del capitulo trata sobre la deteccion de eventos de apnea/hipopnea,
basada en sensores alternativos. El sensor de flujo oronasal es el principal en la deteccion
de dichos eventos. No obstante, puede resultar incomodo para el paciente y por tal motivo
surge la necesidad de contar con sensores alternativo. De acuerdo a estudios realizados por
otros autores, los sensores de esfuerzo respiratorio pueden ser utilizados como una
alternativa al sensor de flujo (Dmitriy Kogan et al. 2016)(Azimi et al. 2018).

En este capitulo se proponen un algoritmo para detectar los eventos de
apnea/hipopnea, y se evalla considerando por un lado la sefial de flujo oronasal y por otro
la suma de las sefiales de esfuerzo respiratorio de térax y abdomen (RIPSum). Cabe sefialar
que esta sefial tiene un comportamiento comparable a la adquirida por el método de
impedancia pneumografica que utiliza el dispositivo disefiado (Leder et al. 2003).

Por otra parte, el algoritmo ademés analiza los valores del %SpO,, dado que la
AASM recomienda su inclusion para el estudio de hipopneas. En este capitulo se evaltan
dos métodos para obtener su valor basal del %SpO,, uno basado en el trabajo de otros
autores (M1) y otro propuesto en este trabajo (M2).

Para comparar el desempefio de la deteccion de eventos a partir de los algoritmos
propuesto, los sensores alternativos al flujo y los valores de %Sp0O., se utiliza la base de
datos “ST. Vincent’sUniversity / UniversityCollegeDublinSleep Apnea Database”. La cual
dispone de las sefales respiratorias de interés (flujo y esfuerzo respiratorio) y %SpO..

Ademas brida anotaciones de eventos e informa el valor AHI para cada paciente.
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A partir de los eventos detectados por el algoritmo, se calcula el indice AHI. Dicho
pardmetro se utiliza para clasificar al paciente en Normal, Leve, Moderado y Severo de
acuerdo a la Tabla 9.6.

En primer lugar se obtiene el indice considerando por un lado como sefal
respiratoria de entrada al flujo oronasal y por otro a la sefial RIPSum, sin evaluar el %SpO,.
Los resultados evidencian una leve mejora en la estimacion del indice AHI y la
clasificacion de los pacientes en el caso de RIPSum (TCC: 65.22% y ECM: 7,66 R/h),
respecto a la sefial de flujo (TCC: 60.87% y ECM: 9,63 R/h). Estos resultados son
coherentes con las conclusiones del trabajo de (Dmitriy Kogan et al. 2016), que utiliza otra
poblacion de datos. Ademas, cabe mencionar que en caso de la base de datos utilizada, el
especialista cuenta con toda la informacién disponible en un estudio de PSG. En el caso del
méto propuesto utiliza una sola sefial respiratoria y el %SpO,

Por otro lado, se evaluaron los resultandos obtenidos considerando el analisis del
%SpO,. En todos los casos el mejor desemperio se obtuvo a partir de la sefial RIPSum.

Se ensayaron dos métodos para el procesamiento del %SpO,, M1 y M2. En el
primer caso los resultados de M2 (TCC: 91% y ECM: 3.40 R/h) fueron superiores a M1
(TCC: 70% y ECM: 6.28 R/h).

El algoritmo que se presenta para la deteccién de eventos apnea/hipopnea, es de
baja carga computacional por lo que el mismo puede ser implementado en el
microcontrolador (MCU) del dispositivo disefiado o la aplicacion del teléfono celular. Se
optd por el segundo caso para reducir la complejidad del software embebido del MCU.
Ademas la aplicacion es la que recibe la informacion del pusloximetro Bluetooth y cuenta
con una interface grafica para indicar cuando el paciente se dispone a descansar. Esta
informacién de utiliza para calcular el indice AHI.

Finalmente, en funcién de los resultados obtenidos en este capitulo se destaca la
relevancia de la sefial respiratoria adquirida por el dispositivo disefiado y la importancia de

incluir el %SpO, en sistema propuesto en esta tesis.
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Capitulo 10

Conclusiones

10.1. Resumen

En Argentina mas del 50% del fallecimiento de personas mayores de 65 afios de
deben a problemas cardiacos y/o respiratorios. Bajo tal contexto en esta tesis se ha
presentado el desarrollo de un sistema innovador para telesalud, el cual estd destinado a
monitorizar pacientes con afecciones cardiacas y respiratorias. Ante un evento por el cual el
paciente requiera ayuda, el sistema envia un alerta a personas cercanas o centro de salud
para que sea asistido. Asimismo, toda la informacion registrada sobre el paciente se
almacena en un servidor de datos remoto para que pueda ser consultada por un profesional
de la salud desde cualquier lugar.

Especificamente, se disefid un dispositivo electrénico que adquiere y procesa en
tiempo real, la sefial electrocardiografica y respiratoria, con la finalidad de estimar signos
vitales (ritmo cardiaco y respiratorio) y detectar arritmias cardiacas que pueden resultar
mortales, como asi también, eventos de apnea/hipopnea. Para llevar a cabo esto ultimo, el
sistema se integra a un pulsioximetro comercial.

El dispositivo disefiado dispone de comunicacion inaldmbrica Bluetooth para
transmitir la informacion registrada y las alarmas al teléfono celular del paciente. Este
ultimo dispone de una aplicacion que permite reenviar las alarmas por medio de mensajes
SMS vy la visualizacion de la informacion registrada. Ademas, cuando dicho teléfono

dispone de conexidn a internet toda la informacion es almacenada en un servidor remoto.
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Por otra parte, el médico de cabecera o centro de salud, cuenta con una aplicacion
que puede recibir dichas alarmas y acceder a toda la informacién registrada a traves de la
conexidn al servidor remoto. Esta aplicacion también se ejecuta en un teléfono celular. Las
dos aplicaciones y el servidor de datos también se desarrollaron en el marco de esta tesis.

El dispositivo es capaz de detectar arritmias ventriculares. En particular realiza la
deteccion de contracciones ventriculares prematuras, taquicardia y fibrilacién ventricular.
Segun lo estudiado en el Capitulo 2, estas arritmias pueden resultar mortales si no son
tratadas a tiempo

Por otra parte, el Sindrome de Apnea/Hipopnea del Suefio (SAHS) es afeccion
relevante en la actualidad, en gran parte por el incremento de la poblacién que padece
obesidad. Provoca efectos severos en el corazén y esta asociado a accidentes de transito y
laborales, dado que provoca somnolencia diurna. El sistema, estima el indice de
Apnea/Hipopnea hora (AHI) con la finalidad clasificar al paciente en algunos de los grupos
(Normal, Leve, Moderado o Severo). Con la finalidad de obtener un sistema confortable
para el paciente se evaluaron sensores alternativos y se propuso un método de deteccion de
eventos de apnea/hipopneas

Mediante la aplicacion del teléfono celular es posible, ademas, establecer limites
normales para los signos vitales. Si alguno ellos presenta por un determinado tiempo un
valor fuera de dichos limites, el dispositivo emitira una alarma. Por ejemplo, en el caso de
un paciente que sufre de EPOC, el incremento del ritmo respiratorio predice una
exacerbacion, como se estudid en el Capitulo 2. Si esta variacion es detectada a tiempo, se
evita que el paciente sea tratado de urgencia.

El desarrollo de esta tesis abarca varias areas del conocimiento. Entre las que se
destacan técnicas de registros de sefiales biomédicas, disefio sistemas embebidos (hardware
y software) y técnicas de procesamiento digital de sefiales. Las actividades desarrolladas se

detallan en las siguientes secciones.

10.1.1.  Teécnicas de registro de sefales biomédicas

En el Capitulo 4 se introdujeron las diferentes técnicas de registro de las sefiales

electrocardiogréafica y respiratoria. En primer lugar se evaluaron las diferentes tecnologias

192



10.1.Resumen

de electrodos, disponibles en la bibliografia. Se estudiaron los electrodos descartables
estandares de Ag/AgCl, electrodos textiles y capacitivos. En el caso de estos dos ultimos, se
concluyd que es muy importante que el sistema de acondicionamiento y amplificacion
tenga una alta impedancia de entrada y ademas los cables de conexion estén blindados para
disminuir el efecto de los artefactos. Se construyeron electrodos textiles y se compararon
los registros obtenidos con los estandares. Se concluye que los electrodos textiles, si bien
son mas susceptibles a la interferencia de linea y artefactos, respecto a los estandares, los
registros se pueden utilizar para los fines de esta tesis.

Por otra parte, también se analiz6 el conjunto Amplificador-Conversor A/D. Se
concluye sobre las ventajas que presenta utilizar amplificadores con baja ganancia y
conversores A/D de alta resolucién, lo cual permite disminuir los niveles de ruido de la
sefial y el consumo de energia. De acuerdo a esto seleccionaron modernos chip de dltima
generacion disponible en el mercado. Estos se utilizaron para el acondicionamiento y
digitalizacion de la sefial ECG y Respiratoria.

Respecto a la sefial respiratoria se estudiaron diferentes técnicas para el registro de
los movimientos toracicos, relacionados con las variaciones de aire en los pulmones. Se
evaluaron desde el punto de vista de la comodidad del paciente y facilidad de
implementacion. Se optd por implementar dicho registro basado el método de impedancia
pneumogréfica (IP).

En el Capitulo 6 se compararon los registros obtenidos con los subsistemas
disefiados y equipos medicos comerciales que cuentan con certificaciones de los
organismos correspondientes. Los resultados permiten concluir que los registros adquiridos
son adecuados para el objetivo general del sistema desarrollado en esta tesis.

En el caso de los electrodos textiles, los resultados fueron transferidos a una
empresa nacional por medio de un Servicio Tecnologico de Alto Nivel (STAN) de
CONICET (Cdd. de Env.:6573).

10.1.2. Disefno del sistema embebido

En el Capitulo 4, ademés del disefio se los subsistemas de registros de sefales

biomédicas, se presentaron otros subsistemas que forman parte del dispositivo. En
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particular se presentan las caracteristicas del microcontrolador (MCU) que utiliza el
dispositivo para procesar toda la informacion registrada. EI mismo es de bajo consumo y
cuenta con coprocesador para operaciones en punto flotante. Esto permite que los
algoritmos se ejecuten en tiempo real.

Por otra parte, también se realizd un andlisis de las diferentes tecnologias de
comunicacion Bluetooth. Principalmente se destacan dos tecnologias la denominada
Classicy Bluetooth LowEnergy. Cada una presenta diferentes ventajas respecto a la tasa de
transmision de datos y consumo de energia.

Por otra parte en el Capitulo 5 se describio6 el proceso de disefio y construccion de
la placa electronica de circuito impreso (PCB, por sus siglas en inglés). Para ello se
analizaron normas y recomendaciones, para lograr un disefio que pudiese ser fabricado por
un fabricante especializado (Disefio para Manufacturabilidad). Ademas se siguieron
recomendaciones de disefio para obtener un buen desempefio respecto a la compatibilidad
electromagnética (EMC, por sus siglas en inglés). Se fabric6 el PCB y montaron los
componentes de montaje superficial, en el laboratorio. El costo final del prototipo asciende
a u$s 102,94 sin considerar costos de envio de los componentes y el PCB. En el Capitulo
6, ademas de las mediciones mencionadas en la seccién anterior, se midio la corriente que
circula por la bateria del dispositivo. Se realizaron dos mediciones, la primera sin
transmision Bluetooth y se obtuvo 45mA. La otra con trasmision de datos en tiempo real y
se obtuvo 85mA (incremento del 88%). Se concluye que el mayor consumo de energia del

dispositivo esta relacionado a la transmision inaldmbrica de datos.

10.1.3. Disefo del software

Un aspecto importante del sistema es el software. En el Capitulo 7 se abord6 el
disefio del software asociado al sistema. En primer lugar se propuso una arquitectura
general de software para el MCU del dispositivo. Se construyo un diagrama de clases en
lenguaje UML para modelar las interacciones entre las diferentes tareas que ejecuta el
MCU. Ademas se propuso el uso de patron de software para optimizar el tiempo de uso del
CPU.
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Por otra parte, se brindaron aspectos de disefio de la aplicacion y funcionalidades de
las aplicaciones que se ejecuta en la aplicacion del teléfono celular del paciente y el
médico. Ademas se detallaron aspectos de la implementacién del servidor de datos.

10.1.4.  Algoritmo de deteccion de eventos cardiacos

En el Capitulo 8 se presento el disefio y validacion de dos algoritmos. El primero es
un detector de ciclos cardiacos, el cual se utiliza para estimar la frecuencia cardiaca.
Realiza en procesamiento en tiempo real y es de baja carga computacional, de tal forma que
pueda ser implementado en el MCU del dispositivo. La validacion se realiz6 a partir de

bases de datos estandarizadas y los resultados se publicaron en un congreso internacional.

El segundo algoritmo, realiza la deteccion las arritmias ventriculares en tiempo real.
Es decir, detecta Contracciones Ventriculares Prematuras (CVP) y el instante de inicio de
eventos de Taquicardia y Fibrilacion Ventricular (TV y FV, respectivamente). Se basa en la
extraccion de caracteristicas temporales y morfoldgicas de los latidos detectados por el
primer algoritmo y un clasificador disefiado aplicando la técnica de analisis de
discriminante lineal. Es de baja carga computacional y fue validado con bases de datos
estandarizadas. Los resultados obtenidos son comparables con otras propuestas que
emplean técnicas de procesamiento de mayor carga computacional y no funcionan en

tiempo real.

10.1.5.  Deteccion de eventos respiratorios

En el Capitulo 9 se detallaron los algoritmos disefiados para el procesamiento de la
sefial respiratoria. En primer lugar se disefio el algoritmo para la deteccion de los ciclos
respiratorios. El mismo se publico en una revista (Dell’ Aquila et al. 2016). La validacién se
realiza con bases de datos que cuentan con anotaciones sobre el inicio de cada ciclo
respiratorio.

Por otra parte, se propuso un método de deteccion de eventos de apnea/hipopnea
basado en sefiales respiratorias alternativas a las recomendadas por la American

Association of Sleep Medicine (AASM). El sensor principal recomendado, es el sensor de
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flujo oronasal, no obstante resulta incomodo para el paciente. Por tal motivo, se evaluo el
uso de los sensores alternativos que registran los movimientos toracicos. Para ello se
propuso un algoritmo para la deteccion de eventos de apnea/hipopnea. Se obtuvieron
resultados considerando como sefial respiratoria por un lado a la recomendada y por otro a
la alternativa. En el segundo caso se obtuvieron mejores resultados. Ademas se evallo la
mejora en la deteccion la inclusion del anlisis del %SpO,. Para ello se utiliz6 una base de
datos que cuenta con registros de todas las sefiales utilizadas y anotaciones de eventos.
Ademas, se evalua la capacidad del algoritmo en la clasificacion de pacientes en
algunos de los grupos de clasificacion (Normal, Leve, Moderado y Severo). Esto se realiza
en funcion del indice AHI, el cual depende de la cantidad de eventos detectados durante

una hora de suefio.

10.2. Aportes de la tesis

Se han cumplido con todos los objetivos de esta tesis. A continuacion se destacan

los principales aportes de esta tesis.

Se disefid, fabrico y validé el hardware completo de un sistema portatil de

registro de sefiales cardiaca y respiratoria, basado en conversores A/D de

alta resolucion y que ademas cuenta con capacidad de procesamiento,

almacenamiento y transmision inalambrica.

e Se evalué el desempefio de electrodos textiles, a partir de un modelo
construido con tela e hilo conductor.

e Se implementaron aplicaciones para teléfonos celulares que permiten la
conexion inaldmbrica con el sistema portatil, para monitorizacion remota.

e Se propuso una arquitectura de software embebido para el sistema de
monitorizacion disefiado en esta tesis.

e Se disefid y valido un algoritmo que funcionan en tiempo real para detectar

arritmias ventriculares. ElI mismo tiene baja carga computacional para ser

implementado en el sistema de monitorizacion. Se basa en la extraccion de
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un conjunto de caracteristicas temporales y morfologicas, junto a un
clasificador.

e Se evalud la sefal de esfuerzo respiratorio (RIPSum) para la deteccion de
eventos de apnea/hipopnea. Se concluye que a partir de los movimiento
toracicos se obtienen mejores tasas de deteccion, que utilizando el sensor de
flujo oronasal

e Se propuso un algoritmo para la detectar eventos de apnea/hipopnea,

utilizando RIPSum y los valores del %SpO..

10.3. Trabajos Futuros

La siguiente tarea a realizar es la validacion clinica del dispositivo. Para ello se
debera elaborar un protocolo de ensayos, para luego probar el sistema en pacientes con
antecedentes de afecciones cardiacas y/o respiratorias. Esta tarea debera ser supervisada por
especialistas médicos. En tal sentido, se han realizado gestiones para llevar a cabo dicha
validacién en un centro de salud publico de la Provincia de San Juan. Cabe destacar que
todo el proceso de validacion debera contar con la aprobacion de un comité de ética y con

el consentimiento informado de los pacientes que participen.

10.4. Publicaciones

Los resultados obtenidos durante el desarrollo de esta tesis, fueron publicados en
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Durante el desarrollo de esta tesis se participd en diferentes proyectos e

investigacion y desarrollo (I, 1+D). Tambien se participd en Proyectos de Desarrollo

Tecnolodgico y Social (PDTS), acreditados por el Banco Nacional de PDTS de la Secretaria

de Ciencia y Técnica de la Nacion.

En tal sentido, esta tesis se enmarca en el Proyecto de Desarrollo Tecnoldgico y

Social (PDTS) denominado “Desarrollo de un sistema inaldmbrico de monitoreo

ambulatorio de sefiales biomédicas para adultos mayores” y el cual ha sido incluido

recientemente en el Banco Nacional de PDTS, de la Secretaria de Ciencia y Técnica de la

Nacion.
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