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Resumen

El monitoreo de parametros vitales del personal militar activo es una necesidad esencial para
vigilar el estado de salud o sobrevivencia de sus miembros en el desempeiio de sus funciones:
acciones militares, labores de entrenamiento o tareas de asistencia social. Comunmente el
registro del ECG se realiza en laboratorio, en reposo y eventualmente durante algun tipo de
pruebas en movimiento. Este tipo de estudios no refleja realmente la condicion de esfuerzo a la

que se ve sometido el personal de la milicia en el desempefio de sus actividades.

El sistema de monitoreo solicitado por la Secretaria de la Defensa Nacional de México se enfoca
al registro de la actividad eléctrica del corazén. Se requiere un sistema de monitoreo con

almacenamiento de la informacién para posterior analisis de los datos.

En este proyecto se plantea el uso de electrodos capacitivos para el registro de ECG, debido a
que los electrodos por acople capacitivo no requieren contacto directo con la piel, ni preparacion
previa y no provocan lesiones a la piel por exposicion prolongada. Se reporta el disefio y la
construccion de electrodos capacitivos, asi como el andlisis detallado de la etapa de

acondicionamiento del electrodo incluyendo el ruido y capacitancia parasita.



Abstract.

Monitoring vital parameters of active military personnel is an essential tool to monitor the
health or survival rate during the performance of their duties such as: Military actions, training
tasks or social care duty. Commonly the ECG recording is performed in controlled
environments such as laboratory or clinical areas, or even sometimes while doing some sports
or other kind of activities that requires intense efforts. This kind of study does not really reflect
the stress condition that the military personnel is normally submitted by during their daily

activities.

The monitoring system requested by the SEDENA focuses primarily on the register of the
electrical activity of the heart: A recording of the electrical activity of the heart and a monitoring

system is required for storing information for a later analysis of the acquired data.

In this project it is proposed the use of capacitive electrodes for ECG recording, since the
capacitive electrodes do not need a direct contact with the skin or previous preparation and
they do not cause any injuries due to prolonged exposure. The design and construction of the
electrodes is reported as well as detailed analysis of the conditioning stage of the electrode

including noise analysis and parasitic capacitance.



Capitulo 1

Introduccion

1.1 Planteamiento del problema

Las senales bioeléctricas son una fuente de informacion muy importante para monitorear el buen
funcionamiento de los diversos sistemas que conforman el cuerpo humano. Este beneficio se ha
aprovechado y esta establecido como una herramienta fundamental de la atencion médica para
el diagnostico, seguimiento de tratamientos y evaluaciones médicas que permitan determinar el
grado de compromiso de salud del cuerpo humano bajo condiciones especiales de esfuerzo fisico

y mental.

En este sentido, ha resultado necesario el monitoreo de ciertos parametros vitales del personal
del sector militar que se encuentra desempefiando sus funciones y expuesto a condiciones
extraordinarias de esfuerzo y estrés, ya sea por entrenamiento militar en campo o en combate,
asi como prestacion de servicios sociales en casos de emergencia. Normalmente este tipo de
monitoreo y exdmenes fisicos se suelen hacer bajo condiciones muy especificas, principalmente
en reposo o en ambientes controlados; lamentablemente este tipo de monitoreo de parametros
vitales y examenes fisicos no reflejan el impacto del estrés al que realmente estd siendo sometido

el personal.

El registro de la actividad eléctrica del corazén (ECG) es un pardmetro vital, ya que ayuda al
personal médico especializado a detectar anomalias en el funcionamiento del corazon o cierto
tipo de cardiopatias que puedan comprometer la vida. Por esta razon, en muchos casos el ECG

es la herramienta utilizada con propoésitos preventivos.



En el caso del electrocardiograma se suelen utilizar electrodos hiimedos para la medicion de
estas biosefales, los cuales han demostrado ser utiles para registros de buena calidad en
condicion de reposo, principalmente durante tiempos cortos. También existen electrodos secos,
los cuales pueden ser utilizados para registros de larga duracion en los que se requiere de una
mayor seguridad en el contacto del electrodo-piel para obtener un registro de alta calidad;

lamentablemente estos dos tipos de electrodos han generado lesiones en la piel en algunos casos

[1].

En la actualidad existen diversos sistemas que tienen la capacidad de registrar la actividad
eléctrica del corazoén mientras una persona desempefia sus actividades diarias. Sin embargo, este
tipo de sistemas solamente pueden ser utilizados como dispositivos de primer frente y no se
puede obtener un diagnostico confiable a partir de ellos. Existen sistemas de registro como el
que se menciona en [2], el cual puede registrar y almacenar la actividad eléctrica del corazon
por periodos prolongados en una tarjeta con microprocesador, pero como se menciond en la

seccion anterior este tipo de dispositivos no ayudan a obtener un diagndstico real y certero.

Las principales ventajas de los registros con electrodos capacitivos radican en que no se requiere
ningln tipo de preparacion previa al registro ni el uso de gel electrolitico, el cual se deteriora en
tiempos cortos y puede provocar irritaciones por el uso prolongado. Adicionalmente, los
sensores capacitivos pueden ser utilizados haciendo contacto directo o a través de ropa o alguna

tela [3].

El uso de electrodos capacitivos puede ser de gran utilidad para reducir el tiempo en la deteccion
de padecimientos cardiovasculares, ya que el tiempo para realizar la medicioén es fundamental
para determinar el tratamiento a seguir. En este caso, el tiempo que se requiere en la preparacion

del registro es muy pequeiio en comparacion con el de electrodos utilizados comtiinmente.

2



Habiendo planteado la necesidad de monitorear el ECG del personal militar en diferentes

acciones y los beneficios que se obtienen con el uso de electrodos capacitivos, en este trabajo

se presenta una propuesta de un sistema portatil de registro basado en este tipo de electrodos,

complementado con un sistema de almacenamiento de datos en una memoria micro SD para su

posterior analisis.

1.2 Objetivo General

Desarrollar un sistema portatil para el monitoreo y registro de larga duracion de la sefial

electrocardiografica mediante electrodos capacitivos.

1.3 Objetivos especificos

Desarrollar electrodos de no-contacto tipo capacitivo para el registro de ECG.
Desarrollar un sistema de registro de ECG correspondiente a la derivacion basica I1.
Implementar un convertidor A/D.

Desarrollar un sistema de almacenamiento de todos los registros realizados desde el
inicio de la actividad.

Desarrollar un sistema de alimentacion por medio de una bateria recargable.

Realizar una etapa de acondicionamiento para posterior analisis y despliegue de la
informacion.

Sistema de sujecion del arreglo de electrodos para el registro.

1.4 Estructura de la tesis

La tesis esta dividida en 5 capitulos y referencias. Una breve descripcion de los capitulos se

muestra a continuacion:

» Capitulo I: Contiene una descripcion del tema general del trabajo de investigacion, asi

como los conceptos generales que se proponen.



Capitulo II: Se presenta el marco tedrico necesario para un mejor entendimiento del tema
descrito, incluyendo el desarrollo y construccion de electrodos capacitivos en los Gltimos
afos, asi como el disefio y construccion del sistema de registro y almacenamiento de la
sefial ECG.

Capitulo III: Se presenta una solucion, los métodos y materiales utilizados para el
desarrollo del trabajo, se presenta detalladamente la metodologia y analisis del sistema
de registro y almacenamiento, asi como de la etapa frontal del electrodo capacitivo
disefiado. En cuanto al disefio y construccion del electrodo se presenta detalladamente
la metodologia y el analisis de la etapa frontal del electrodo.

Capitulo IV: Se presentan pruebas y la caracterizacion de los electrodos capacitivos, se
presentan los resultados obtenidos al desarrollar el sistema.

Capitulo V: Se presentan las conclusiones finales de la tesis, asi como propuestas para
estudios e investigacion futura sobre el desarrollo de electrodos capacitivos y sistemas
de monitoreo.

Referencias: Se presentan libros, articulos, publicaciones y tesis consultados para la

base tedrica y desarrollo de este trabajo de investigacion.



Capitulo 2
Antecedentes y estado del arte

2.1 Senales Bioeléctricas

En el cuerpo humano existen diferentes tipos de sistemas, como el sistema cardiovascular,
nervioso, respiratorio, etc. En cada sistema la informacion que se maneja dentro de ellos es a

través de impulsos electroquimicos, conocidos como potenciales de accion.

Las senales bioeléctricas son potenciales i6nicos producidos como resultado de la actividad
electroquimica de las células. Estos potenciales estin bien definidos y se les conoce como

potenciales de reposo y de accion.

2.2 Potenciales de reposo y de accion

Algunas células del organismo, como lo son las musculares y las nerviosas, se encuentran
encerradas en una membrana semipermeable que permite que ciertas sustancias pasen a través
de ella mientras otras permanecen fuera. Estas células estan constituidas por liquidos organicos
los cuales son soluciones conductoras que contienen iones. Los principales iones son Sodio

(Nat), Potasio (k+) y Cloro (Cl-), los cuales se representan en la figura 1.1.

— IPrE:tE:-n.; @
- =

© &
| Cytoplasma
Fig. 1 Principales Iones de una célula y su membrana [5].




La membrana de la célula permite facilmente la entrada de iones Potasio y Cloro y bloquea
eficazmente la entrada de iones Sodio que intentan formar un equilibrio entre el interior y el

exterior de la célula.

El hecho de que los iones de Sodio no puedan atravesar la membrana semipermeable genera dos
condiciones:
1. La concentracion de iones Sodio en el exterior de la célula es mucho mayor a la
concentracion del interior de la célula.
2. El exterior de la célula se encuentra més positivamente cargado con respecto al interior

de la célula gracias a los iones Sodio.

La medida del potencial de una célula se realiza desde el interior de la célula con respecto a los
liquidos organicos, por tanto, el potencial de reposo de una célula viene dado como un valor
negativo, como se ejemplifica en la figura 2. Los potenciales de reposo en distintas células

oscilan entre -60 mV y -100 mV [4].

Membrana

Fig. 2 Potencial de reposo de la célula [4].

Cuando se excita una parte de la membrana celular mediante el flujo de corriente i6nica o
mediante algun tipo de energia que es aplicada externamente, la membrana cambia sus
caracteristicas. De tal forma que la barrera de la membrana al paso de los iones Sodio se reduce,

provocando una avalancha de iones Sodio hacia el interior para intentar lograr el equilibrio



eléctrico. Al mismo tiempo los iones Potasio intentaran salir, pero estos son mucho mas lentos.
Como resultado se tendra un potencial ligeramente positivo en el interior respecto al exterior.
Este potencial se conoce como potencial de accidon y es de aproximadamente +20 mV. En este
estado se dice que la célula esta despolarizada, y el cambio desde el estado de reposo al potencial

de accion se le denomina despolarizacion [4].

Una vez que desaparecen las corrientes idnicas que reducian la permeabilidad de la membrana
al paso de iones Sodio, regresa a la normalidad de permeabilidad selectiva, bloqueando de nuevo
el paso de los iones de Sodio. Sin embargo, si el Uinico efecto fuera este, tomaria mucho tiempo
en crearse un nuevo potencial de reposo. Pero mediante un proceso activo denominado bomba
de sodio, los iones Sodio son transportados rapidamente al exterior de la célula, y esta queda
polarizada de nuevo adquiriendo su potencial de reposo. Este proceso se denomina

repolarizacion. Los potenciales de accion y reposo, asi como los procesos de despolarizacion y

repolarizacion se ilustran en la figura 3.
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Fig. 3 Potenciales de accion y reposo [6].

Los tiempos de despolarizacion y repolarizacion dependen del tipo de célula. Por ejemplo, si se

trata de cé€lulas nerviosas y musculares, la repolarizacion se produce de forma tan rapida que se



puede identificar como un impulso de una duracion de aproximadamente un 1 ms. En cambio,

la repolarizacion del misculo cardiaco toma entre 150 ms y 300 ms.

Sin importar la intensidad o el método por el cual la célula es estimulada, esta tendra siempre el
mismo potencial de accion, a esto se le conoce como la ley de todo o nada. La amplitud o altura
neta del potencial de accion se define como la diferencia que existe entre el potencial de reposo

y el potencial de accion.

Seguido de la generacion de un potencial de accion existe un breve periodo durante el cual la
célula no puede responder a ninglin estimulo, a este periodo se le conoce como periodo
refractario absoluto. Seguido del periodo absoluto el cual tiene una duracion aproximada de 1
ms viene el periodo refractario relativo en donde otro potencial de accion puede ser activado,
pero es necesario un estimulo de mayor intensidad para lograrlo. Cuando una célula es excitada
y genera un potencial de accidn corrientes i6nicas empiezan a fluir. Este proceso provoca que

células vecinas o areas adyacentes de la misma célula sean excitadas.

2.3 Los potenciales bioeléctricos

Para medir los potenciales bioeléctricos, es necesario utilizar un transductor capaz de convertir
los potenciales i0nicos y corrientes idnicas en los potenciales y corrientes eléctricas requeridos.
Este tipo de transductores consisten de dos electrodos los cuales miden la diferencia de

potenciales 10nicos que existen entre sus respectivos puntos de aplicacion.

A pesar de que la medicion de potenciales de accion de forma individual se puede hacer en
ciertos tipos de células, se requiere de un posicionamiento preciso del electrodo dentro de la
célula. La forma mas comun de medir biopotenciales es medir el efecto combinado de un gran
nimero de potenciales accion conforme van apareciendo en la superficie de la piel o utilizando

electrodos insertados dentro de los musculos, nervios o partes del cerebro.



2.4 Representacion grafica de las sefiales bioeléctricas

2.4.1 El electrocardiograma (ECG, EKG)

Los biopotenciales que son generados por los musculos del corazoén resultan en un
electrocardiograma, abreviado comunmente como ECG o EKG. El electrocardiograma es un
registro temporal de la actividad eléctrica que se genera en el corazon, que permite asi medir
ritmo cardiaco o detectar irregularidades en el funcionamiento del corazén. El
electrocardiograma cuenta con potenciales eléctricos que van desde 0.1 mV a 4mV de amplitud

pico a pico y componentes en frecuencia desde C.D. (0.05 Hz) hasta 100 Hz

2.5 Consideraciones Anatomicas del Corazon

El corazdn es una estructura conica con la base dirigida hacia arriba, al lado derecho y hacia
atras, la punta estd en contacto con la pared del térax en el quinto espacio intercostal. Tiene una
longitud aproximada de 12 cm y 9 cm de ancho, con un grosor maximo de 9 cm, su masa

promedio es de 250 g y 300 g en hombres y mujeres adultos [5].

Como se ilustra en la figura 4, el corazdn estd dividido en cuatro camaras, dos superiores: la
auricula derecha y la izquierda, que estan sincronizadas para trabajar juntas, y dos inferiores:
los ventriculos derecho e izquierdo, que de igual forma estan sincronizados. La auricula derecha
recibe la sangre proveniente de las venas del cuerpo y la bombea al ventriculo derecho, éste a
su vez bombea la sangre a los pulmones, donde es oxigenada. La sangre enriquecida con oxigeno
entra a la auricula izquierda, desde donde es bombeada al ventriculo izquierdo, el cual bombea

la sangre a las arterias para ser distribuida al cuerpo [5].
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Fig. 4 Anatomia del corazoén [7].

Las partes del corazoén normalmente laten en una secuencia ordenada: después de la contraccion
de las auriculas (sistole auricular) sigue la contraccion de los ventriculos (sistole ventricular), y
durante la diastole las cuatro cadmaras se relajan. El latido cardiaco se origina en un sistema de
conduccion cardiaca especializado y se propaga a través de este sistema a todas las partes del

miocardio.

2.6 Electrofisiologia cardiaca

El sistema de conduccion eléctrico del corazén esta constituido por el nodo sinoauricular (nodo
SA), el nodo auriculoventricular (nodo AV), el sistema Purkinje, el haz de His y sus ramas. El
nodo SA estd contenido dentro de la auricula derecha, este tipo de células auto excitables tienen

la funcion de iniciar el ritmo cardiaco y mantenerlo [4].
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Las diversas partes del sistema de conduccion son capaces de producir descargas simultaneas,
sin embargo, el nodo sinoauricular descarga con mayor frecuencia y la despolarizacion se
dispersa a partir de éste a otros sitios antes de que se presenten descargas espontaneas en ellos.
Por ello el nodo SA es considerado el marcapasos natural ya que su frecuencia de descarga

establece la frecuencia de los latidos de corazon.

Los impulsos generados en el nodo SA pasan por las vias auriculares al nodo AV y a través de
¢ste al haz de His y por las ramas del mismo, continuando por el sistema de Purkinje, hasta el
musculo ventricular. La despolarizacion iniciada en el nodo SA se propaga en sentido radial por
las auriculas, luego converge en el nodo AV, la despolarizacion auricular se completa en 0.1 s

antes de que la excitacion se propague a los ventriculos.

Desde la parte superior del tabique, la onda de despolarizacion se propaga por las fibras de
Purkinje de conduccion rapida hasta todas las porciones de los ventriculos en 0.08 s a 0.1 s. La
despolarizacion del musculo ventricular comienza en el lado izquierdo del tabique
interventricular y se dirige primero a la parte derecha a través de la parte media del tabique; la
ola de despolarizacion se extiende luego por el tabique hasta la punta del corazon, regresa a lo

largo de las paredes ventriculares [6].

2.7 Caracteristicas del electrocardiograma normal

El electrocardiograma normal est4 formado por una onda P, un complejo QRS y una onda T. El
complejo QRS esta formado por tres ondas separadas: la onda Q la R y la S. La onda P esta
producida por los potenciales eléctricos que se generan cuando se despolarizan las auriculas
antes del comienzo de la contraccion auricular. El complejo QRS esta formado por los
potenciales que se generan cuando se despolarizan los ventriculos antes de su contraccion, es

decir, a medida que la onda de despolarizacion se propaga por los ventriculos. De esta manera,
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la onda P como los componentes del complejo QRS son las ondas de despolarizacion de las

células del musculo cardiaco.

La onda T estd producida por los potenciales que se generan cuando los ventriculos se
repolarizan. Este proceso normalmente aparece en el musculo ventricular entre 0.25 s y 0.35 s
después de la despolarizacion y la onda T se conoce como onda de repolarizacion, asi el
electrocardiograma esta formado por ondas tanto de despolarizacion como de repolarizacion.
En la figura 5 se ilustra el electrocardiograma normal con todas sus ondas acotadas y se muestran

las etapas de despolarizacion y repolarizacion.
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Fig. 5 Despolarizacion y repolarizacion en la onda ECG.

2.8 Derivaciones electrocardiograficas

Para la obtencion correcta de un electrocardiograma de 12 derivaciones existen 9 puntos
especificos donde los electrodos deben de ser colocados. En la figura 6 se ilustran los 9 puntos
en donde se colocan los electrodos para la medicion de las derivaciones basicas, aumentadas (I,

IL, II1, aVR, aVL y aVF) y las derivaciones del térax (V1, V2, V3, V4, V5, V6) [5].
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Fig. 6. Disposicion convencional de los electrodos para registrar las derivaciones electrocardiograficas estandar
(Izquierda), Conexiones del cuerpo con el electrocardidgrafo para registrar las derivaciones del torax (Derecha)

[6].

Otro sistema de derivaciones que se utiliza son las derivaciones ampliadas de las extremidades,

este tipo de registro cuenta con 3 derivaciones como se ilustra en la figura 7:

e aVR: Terminal positiva en el brazo derecho y la terminal negativa es el promedio de la
sefial del brazo izquierdo y la pierna izquierda.

e aVL: Terminal positiva en el brazo izquierdo y la terminal negativa es el promedio de la
sefial del brazo derecho y la pierna izquierda.

e aVF: Terminal positiva en la pierna izquierda y la terminal negativa es el promedio de

la sefial del brazo izquierdo y el brazo derecho.
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Derivaciones de extremidades aumentadas W

Fig. 7 Derivaciones unipolares ampliadas de las extremidades [4].

2.9 Electrodos de contacto y sin contacto

Para la medicion de sefales bioeléctricas comtiinmente se utilizan electrodos de contacto. El mas
convencional es el electrodo pre-gelado o hiimedo de plata-cloruro de plata (Ag/AgCl), el cual
se basa en la conduccion de cargas eléctricas mediante la ayuda de un gel electrolitico que ayuda
a reducir la impedancia eléctrica que se forma al contacto con la piel. En la figura 8 se muestra

la interfaz generada entre el electrodo y la piel, asi como su circuito eléctrico equivalente [4].

™ Glandulas y conductos

\ sudoriparos
————— FRs /

LEp

Rp

——

Dermis y capa subcutanea 'i

Fig. 8 Modelo equivalente de la interfaz Electrodo-Electrolito-Piel [8].

14



En la figura 9 se muestra el modelo eléctrico completo de la interfaz electrodo piel, asi como su
modelo simplificado, donde Vy corresponde a la sefial de voltaje en la superficie de la piel y Z.
representa la impedancia de entrada del amplificador operacional. En la interfaz metal-
electrolito algunos atomos del metal se disuelven en la solucion. Esta ligera disolucion esta
acompaiiada por la pérdida de electrones dejando al metal con una distribucion de carga positiva
y al electrolito con carga negativa. Esta distribucion de carga es similar a la de un capacitor, por

lo que se representa como Cyp, Ry, representa una resistencia de fuga.

A.D. Ideal

Ve

Vh
e -~

Fig. 9 Modelo eléctrico equivalente de la interfaz Electrodo-Electrolito-Piel.

La parte principal en la adquisicion de senales bioeléctricas es el acoplamiento entre la piel y el
electrodo, es por eso que el uso de gel electrolitico es esencial el cual beneficia el flujo de cargas
eléctricas de la piel hacia el electrodo. Posteriormente un circuito eléctrico realiza un
acoplamiento de alta a baja impedancia para evitar errores por efecto de carga. Como se muestra
en la Figura 9, el circuito equivalente corresponde a un divisor de voltaje en donde para tener la
maxima transferencia de voltaje a la salida del amplificador la impedancia de entrada de éste
tiene que ser lo suficientemente grande para poder despreciar la impedancia de la interfaz piel-
electrodo y asi se pueda obtener Vy=V. (Ecuacion 1). En la actualidad los amplificadores
operacionales que se consiguen comercialmente cumplen con este requerimiento de alta

impedancia de entrada.
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2.10 Electrodos capacitivos sin contacto

El electrodo capacitivo basa su funcionamiento en el fenomeno de induccion de carga sobre
una placa metalica, usualmente de cobre, el cual es producido por la carga eléctrica de las sefiales
bioeléctricas que se encuentran sobre la superficie de la piel. La interaccion entre las cargas de
la placa metalica y las cargas en la superficie de la piel generan un campo eléctrico tal como se

ilustra en la figura 10 [9].

Placa de cobre o Indutida

-ﬂa e G & 0 C & 6

Dieléctrico

Fig. 10 Modelo equivalente de la interfaz Electrodo capacitivo-piel [9].

En la figura 11 se muestra el modelo eléctrico de la interfaz electrodo capacitivo-piel y el
circuito de acoplamiento, donde V,, corresponde a la sefial de voltaje en la superficie de la piel,
Ca es la capacitancia formada por la placa de cobre y la superficie de la piel con el dieléctrico
que se encuentre de por medio y Ze es la impedancia de entrada del amplificador operacional.
El valor del capacitor piel-electrodo que se forma (C,) tiende a presentar valores entre 10 pF y
10 OpF como menciona [12]. Al igual que con los electrodos convencionales de contacto se
utiliza un amplificador operacional en configuracion seguidor de voltaje para realizar el
acoplamiento de impedancias y evitar errores por efectos de carga y transferencia de energia. El
circuito equivalente se expresa nuevamente como un divisor de tension, con la diferencia de que

la impedancia Z, tiende a tener valores en el orden de los TQ para valores de frecuencias bajas,
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donde se encuentra el mayor contenido espectral de las sefales bioeléctricas. En este caso del
ECG, la impedancia Z. estd compuesta por un capacitor y una resistencia en paralelo cuyos
valores son proporcionados por el fabricante. En (2) se muestra la ecuacion del circuito

equivalente.

Fig. 11 Modelo eléctrico equivalente de la interfaz Electrodo capacitivo-piel [10].

Ze
Ve=Vb * — (2
€ *Ze+Za

Donde:

o1
4= jca

Debido al valor tan pequetio del capacitor que se forma se necesita un amplificador operacional
con una impedancia de TCQ para poder tener la mayor caida de voltaje a la entrada del
amplificador y no tener errores por efecto de carga. Actualmente existen amplificadores
operacionales con ultra alta impedancia de entrada de forma comercial, pero este tipo de
amplificadores suelen ser dificiles de polarizar ya que la corriente de polarizacion que suelen

requerir estd en el orden de fA (10°'%).
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2.11 Comparacion entre electrodos de contacto y sin contacto

Para un desempefio adecuado con los electrodos convencionales pre-gelados se depende
fundamentalmente del uso del gel electrolitico, asi como limpieza y preparacion de la piel y en
algunos casos afeitar la zona de contacto, este proceso de preparacion suele ser tardado y
meticuloso ademas de que como reporta [1] el contacto prolongado entre el electrodo y la piel
puede ocasionar lesiones. Para un sistema de monitoreo continuo durante periodos prolongados,

los puntos anteriores representan grandes desventajas.

El uso de electrodos capacitivos o no invasivos resuelven esta problematica ya que no requieren
preparacion previa de la zona de medicion y al no usar gel electrolitico entre el electrodo y la
piel no generan irritaciones o lesiones de ningln tipo, en algunos casos se han logrado hacer
mediciones sobre distintas telas como se reporta en [12]. Sin embargo, los electrodos capacitivos
tienden a ser muy sensibles al ruido y a los artefactos de movimiento del paciente, asi como una
mayor complejidad en la elaboracién y disefio del electrodo. Actualmente los electrodos
capacitivos no se encuentran de forma comercial ya que tienen que ser disefiados y construidos

segun el requerimiento y las caracteristicas de la investigacion o de su uso.

2.12 Estado del Arte

En la actualidad existen trabajos y publicaciones en las cuales se reporta el disefio y construccion
de electrodos capacitivos no invasivos para la medicion de senales electrocardiograficas (ECG)

directamente sobre la piel o a través de distintos materiales o prendas.
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Se han publicado articulos que reportan la construccion de electrodos capacitivos utilizando una
gran diversidad de métodos complejos para aumentar la eficiencia de los mismos [14]. Sin
embargo, en [16] se reporta un electrodo capacitivo con un modelo eléctrico sencillo y con
resultados de buena calidad. En la figura 12 se muestra el electrodo construido y reportado por
[16] mostrando la simpleza del disefio electronico utilizada y en la figura 13 se muestra una
comparacion de la sefial de ECG obtenida con el electrodo construido por [16] y un electrodo

himedo Ag/AgCl comercial.

Fig. 12 Electrodo capacitivo reportado en [16].
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Fig. 13 Comparacion sefiales obtenidas con el electrodo construido en [16] y un electrodo Ag/AgCl comercial.

El desarrollo e investigacion de electrodos capacitivos no invasivos es una investigacion
reciente en la actualidad existen pocos trabajos relacionados a la construccion y desarrollo de
este tipo de electrodos. Tipicamente el esquema de construccion de los electrodos capacitivos

incluye dos placas paralelas como se reportan en [9], [10] y [11], donde la placa inferior actia
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como placa sensora y la placa superior contiene los componentes electronicos necesarios para

hacer un correcto acople y filtrado de la sefial como se muestra en la figura 14.

Fig. 14 Electrodo capacitivo construido y disefiado por ESIME IPN. [9], [10], [11].
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Capitulo 3

Desarrollo

3.1 Solucion Propuesta

En este trabajo de tesis se propone el desarrollo y construccion de un sistema de registro de larga
duracion y portatil de sefales eléctricas del corazén mediante electrodos capacitivos, el
electrodo desarrollado es un electrodo activo el cual fue construido sobre un circuito impreso
(PCB) siguiendo el planteamiento de investigaciones anteriores. El sistema de almacenamiento
propuesto serd a través de una memoria micro SD para posterior analisis del registro en una

computadora personal.

Filtro P.A.

e 7 PO .
' [

Amplificacidn Filtro P.B.

Fig. 15 Esquema de la solucion propuesta para el sistema de registro y almacenamiento para ECG basado en
electrodos capacitivos.

En la figura 15 se muestra el esquema para el sistema propuesto anteriormente, cuenta con 8
etapas principales incluyendo circuitos de acoplamiento y acondicionamiento de la sefial,

digitalizacion, almacenamiento y visualizacion de la informacion.
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3.2 Disefio y construccion del electrodo capacitivo

3.2.1 Acoplamiento capacitivo

La parte mas importante al disefiar un electrodo capacitivo es el acoplamiento de alta impedancia
a baja impedancia que se hace con ayuda del amplificador operacional en configuracion

seguidor de voltaje como se explica y ejemplifica en el Capitulo 2 por medio de la ecuacion (2).

La placa sensora del electrodo a disefar constara de una placa de cobre recubierta por mascara
dieléctrica antisoldante la cual se modelara como un capacitor que se denominara C,, con valores
que se encuentran en el orden de los 10 pF a 100 pF [12] dependiendo del tamafio del electrodo.
Por consiguiente, se tendran valores de impedancias del orden de los G para frecuencias
menores a los 30 Hz donde se encuentra el mayor contenido espectral para las sefales de ECG
[12]. Para garantizar un adecuado acoplamiento de impedancia se utiliza un amplificador en
configuracion seguidor de voltaje, la impedancia de este amplificador operacional debe de ser
mucho mayor a la impedancia formada por el capacitor C, para evitar pérdida de la sefial por
efecto de carga. Los amplificadores de ultima generacion tal como el LMP7704, tienen

impedancias de entrada del orden de 10'° Q (Zin).

Para el caso del capacitor C, modelado a partir de la placa sensora con un valor de 10 pF [12] a

una frecuencia de 1 Hz, se tendra una impedancia:

1
ZCa =
2mx1Hz*10pF

=15.9 GQ ()]

Por lo que:

Zin > Zcq C))
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La impedancia denominada Zi, correspondiente a la entrada del amplificador es hasta un millon
de veces mas grande que la impedancia propia del sensor lo cual practicamente elimina el efecto

de carga como se ejemplifica en (5).
Para una sefial de entrada de Im Vp-p la sefial en la entrada del amplificador operacional sera:

1mV = 10*°
Vinopamp = o5 +10° ) = 999999 mlV &)

Por lo tanto, la atenuacion que se presenta por el efecto de carga cuando se tiene una sefial de

Im Vp-p de entrada corresponde solamente a:

1 mV - VinOPAMP =1 TlV (6)
Desde luego estas condiciones pueden variar dependiendo de la impedancia capacitiva del

sensor en relacién a la frecuencia de trabajo.

Por otra parte, al tener una ultra alta impedancia de entrada estos amplificadores operacionales
necesitan una corriente en el orden de 10'?A para poder ser polarizados, lo cual necesitaria de
una resistencia de polarizacion del orden de 10'?Q para poder obtener estas corrientes tan
pequetias. Valores de resistencias tan altos pueden ser obtenidos por una combinacion de
técnicas de retroalimentacion positiva como se menciona en [14], pero su ruido puede llegar a
ser mayor que el producido por una sola resistencia. Practicamente cualquier circuito que se
conecte para polarizar la entrada del amplificador disminuird la impedancia y agregard un
componente de ruido a la entrada del amplificador. Diversos autores han desarrollado circuitos
de polarizaciéon que logran mantener muy alta la impedancia de entrada y minimizan su
contribucion al ruido [15] y [16],por medio de experimentacion se encontrd que se puede lograr
la polarizacion de las entradas del amplificador operacional por medio de corrientes de fuga que
existen entre las pistas del circuito impreso (PCB), siempre y cuando la separacion que exista
entre el amplificador operacional y las pistas sea aproximadamente igual a .254 mm [10].
Debido a esta corriente de fuga que es capaz de auto-polarizar las entradas del amplificador
operacional no es necesario el uso de una resistencia de polarizacion de 6rdenes tan grandes que

suelen ser dificiles de encontrar de forma comercial.
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3.2.2 Circuito de acondicionamiento de seifal

La sefial a la salida del seguidor de voltaje tiene valores de amplitud pico a pico del orden de
los V. Con el fin de poder digitalizar la sefal por medio de un convertidor Analdgico-Digital
de un microcontrolador cuya resolucion es del orden de los mV, es necesario amplificar estas
sefales. Un punto importante a consideracion es que el convertidor analdgico-digital (ADC) no
trabaja con valores negativos, por lo tanto, la alimentacion debe de ser unipolar (Rango: 0V a
5V) y debe de utilizar un nivel de offset con un voltaje de referencia que debe de encontrarse
entre el intervalo de alimentacion utilizado. Entonces se utilizo un nivel de offset de 2.5 V para

poder tener la sefial unipolar.

3.2.3 Filtro pasa banda

Es importante limitar en banda la sefial utilizando un filtro pasa-banda. La primera
consideracion es que se necesita un filtrado en la banda que va desde 0.05 Hz hasta 100 Hz
como establecen las normas para electrocardiografia existentes en la actualidad [17]. La figura
16 muestra el filtro, que se utilizd directamente en el electrodo para eliminar el offset que el
amplificador operacional en configuracion seguidor de voltaje pueda aportar. Se utilizé el
software en linea llamado Okawa Electric Design Filter Tool [18], el cual proporciona la
funcion de transferencia y los valores resistivos y capacitivos a utilizar, el filtro disefiado en este
software es un filtro pasa altas Butterworth de tercer orden en configuracion Sallen-Key con una

frecuencia fija en 0.05 Hz.
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Fig. 16 Filtro pasa altos Butterworth de tercer orden Sallen-Key.

La siguiente etapa de filtrado corresponde a un filtro activo pasa bajas de tercer orden con una
frecuencia de corte de 100 Hz utilizando la misma herramienta de disefio de filtros que se utilizo

anteriormente; en la figura 17 se muestra el esquema del filtro pasa bajas disefiado.

Fig. 17 Filtro pasa bajos Butterworth de tercer orden Sallen-Key.

Tabla 1 Valores de resistencia y capacitores utilizados en los filtros.

Elemento | Filtro Pasa Bajas | Filtro Pasa Altas
R1 160 Q 300 KQ
R2 47 KQ 1.5 MQ
R3 2.4 KQ 6.8 MQ
Cl 10 uF 10 uF
C2 1 uF 1uF
C3 0.22 uF 1 uF
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Enla Tabla 1 se muestran los valores de resistencias y capacitores utilizados para la construccion
de los filtros; los valores de las resistencias, al ser de precision, cuentan con una tolerancia de
+1%; los valores de los capacitores utilizados tienen una tolerancia de £5%, por lo que las
frecuencias de corte se recorren a la izquierda o derecha de acuerdo a la variacion propia de cada
elemento, los componentes utilizados son de montaje superficial (SMD) con el empaquetado

1206 lo cual ayuda a ahorrar espacio en el disefio del sistema.

3.2.4 Respuesta en Frecuencia

Fig. 18 Banda de paso de los filtros activos de tercer orden con fc1=0.05 Hz y fc2=100Hz

En la figura 18 se muestra la banda de paso en la que trabajan los filtros activos de tercer orden
disefiados. La simulacion se hizo en el software PROTEUS 8 PROFESSIONAL para poder
observar que las frecuencias de corte se encuentran correctamente ubicadas: f.1=0.05 Hz para el
filtro pasa altas y f.o=100 Hz para el filtro pasa bajas. Las dos frecuencias de corte se encuentran
ubicadas a -3 dB lo cual corresponde a una atenuacion del 30% de la sefal y cumple con la

norma establecida [17]. La atenuacion en dB se calcula de la siguiente manera:

Vout
in

7
) (7

Atenuacion(dB) = 20log(
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Se utilizo (11) para corroborar que las frecuencias de corte se encontraban en -3 dB, con esto se
comprobd que el 70% de la sefal que entra al amplificador se encuentra en las frecuencias de

corte (fe1 y feo) especificadas en la seccion anterior.

En la figura 19 se muestra el esquema general de cada uno de los dos electrodos capacitivos de
medicion los cuales cuentan con un seguidor de voltaje para el acoplamiento de alta a baja
impedancia mencionado anteriormente y cuentan con el filtro pasa altas a una frecuencia de
corte de 0.05 Hz. El capacitor C1 a la entrada del amplificador A1 es un elemento de proteccion
para el amplificador operacional contra corrientes estaticas que puedan presentarse en la placa

de cobre, las etiquetas A y B simbolizan la salida de los electrodos a la siguiente etapa.

c1
|_ + cz c3 ca
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Fig. 19 Esquema general de los electrodos capacitivos
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3.2.5 Capacitancias parasitas y blindaje

Entre la terminal de entrada y el comun del circuito se presentan capacitancias parasitas como
se ilustra en la figura 20; estas capacitancias son producidas principalmente en la placa del
circuito impreso y producen una disminucién en la impedancia de entrada del amplificador
operacional. Para analizar el efecto de la capacitancia, denominada C, en el circuito ilustrado
en la figura 20, se utilizd un amplificador seguidor de voltaje, con ganancia unitaria e
impedancia de entrada Z. = 4,*Z;, donde 4, es el factor de amplificacién de lazo abierto del
amplificador y Z; es la impedancia de entrada dada por un capacitor C; en paralelo con una
resistencia R;. En términos de admitancia Y.=(1/Z.), esto es:
1 G +jwi

Ye = —
T Aoz Ao

®

En el circuito equivalente que se muestra en la figura 20, se puede observar como la capacitancia
parésita C, estd en paralelo con la capacitancia C; del amplificador operacional, asi entonces la

admitancia de entrada del circuito con la capacitancia parasita queda como:

, G G ©
Ye —Ye+]a)Cp—%+]w %-I—Cp )

Ye' = jwC,

b)
i ‘“‘”'7%7%5

Fig. 20 Esquema general de los electrodos capacitivos. a) Diagrama del amplificador operacional. b) Circuito
equivalente.
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En (8), los términos disminuidos por el factor 1/A, son despreciables ya que tienden a 0 debido
a la consideracion de que se utiliza un amplificador operacional ideal con ganancia de lazo
abierto tendiendo a infinito; por lo tanto, la admitancia de entrada estd determinada por la
capacitancia parasita Cp. Asi la impedancia de entrada se puede aproximar a Z. <1/ jwC,, la cual
puede llegar a tener magnitudes comparables o inferiores a la impedancia del acoplamiento
capacitivo con lo cual la sefial bioldgica se puede atenuar a niveles no medibles. Una forma de
eliminar la capacitancia parasita es utilizar un blindaje activo que mejora la eficiencia del
electrodo como se menciona en [19]. El blindaje debe de seguir la trayectoria de la sefial de
entrada como se ilustra en la figura 21. Debido al blindaje se genera una capacitancia Cy entre
el blindaje y la entrada, las cuales forman una retroalimentacion positiva. La diferencia de
potencial a través de esta capacitancia es cero, debido a que el voltaje presente en el blindaje es
practicamente igual al voltaje de entrada del circuito seguidor, por lo tanto, no fluye corriente a
través de Cpi reduciendo los posibles efectos de carga y manteniendo la funcidon de eliminacion

de ruido.

Cbl

T
)

Fig. 21 Esquema de blindaje activo para eliminar capacitancias parasitas

El acoplamiento entre la piel y el electrodo puede ser descrito generalmente como una estructura
capacitiva, con una serie de combinaciones de elementos RC en paralelo. Tipicamente una de
las secciones RC generadas es dominante, asi el acoplamiento eléctrico puede ser representado
como un elemento simple con una resistencia denominada Ry en paralelo con un capacitor Cp

como se menciona en [11] y [20].
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En la figura 22 se muestra un circuito eléctrico con el modelo simple del potencial bioldgico V7
a medir. El circuito incluye la impedancia bioloégica Z, =~ R, // C», la capacitancia de

acoplamiento con el sensor denominada como Cs, y la impedancia Z; del amplificador.

—AAA—
i :
= i ™

Ch
4

©r il

Fig. 22 Esquema del potencial bioldgico a medir

La impedancia de acoplamiento que serd denominada Z,, corresponde a la suma de impedancia

Z»~Rb//Ch con la impedancia capacitiva de acoplamiento capacitivo del sensor C esto es:

Zo=17Zp+Zcs
Donde:
Zb =~ Rb // Cb
1
JwCs

R 1
Zo= (st e (1
JowR,Cy +1  jwCs

ZCS
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8 Impedancia Capacitiva Cs
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Fig. 23 Respuesta en frecuencia simulada de la impedancia producida por Cs.
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Fig. 24 Respuesta en frecuencia simulada de la impedancia biologica Zb.

Como se muestra en la figura 23 y figura 24 se simul6 un barrido en frecuencia desde 0.1 Hz a
100 Hz con saltos de 0.1 Hz para observar el comportamiento de la impedancia biologica y la
impedancia provocada por Cs. En la figura 23 y figura 24 se muestra la grafica hasta 5 Hz debido
a que para frecuencias mayores a esta los cambios presentes en las impedancias no son
significativos. Para el barrido en frecuencia de la figura 24 se consideraron los valores de
Ry=1MQ, C»=10 nF como se indica en [20]. Para el caso de la figura 23 se muestra la impedancia
producida por la capacitancia Cs considerando un valor maximo de 1 nF por lo cual se obtiene
una impedancia minima de 1.6x10° Q en 0.1 Hz. A esta frecuencia la magnitud de la impedancia

bioldgica es del orden de 10x10°,Q es decir aproximadamente 1000 veces menor que la
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impedancia generada por Cs, por lo tanto, puede llegar a ser despreciable y la impedancia de

acoplamiento se puede aproximar a:

1

L, ==
¢ jwCs ay

La impedancia de entrada del amplificador (Z;) se puede describir como una resistencia (R;) y

un capacitor (Cj) en paralelo:

( R; ) 12
Zi=|———
](A)Rl’Ci +1

Para calcular el factor de atenuacion se sustituye (11) y (12) en la ecuacion (13).

- ()
e h\z,+ 7, (13)
R;
Ve _ joR;C; + 1 B Ri(jjw
V. R; 1 ~ jwR;(Cs+C) +1 (14)

: +
JwR;C;+1 " jwCq

Por lo tanto, si se analiza por medio de teoria de limites cuando  tiende a infinito (0—+x) se

puede aproximar que (14) es:

E = lim b * Cs
jECJg!:
-5
V, \Cs+C 16)
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Por lo tanto, como se demuestra en (16) el factor de atenuacion depende totalmente del valor
del capacitor de acoplamiento y al capacitor de entrada del amplificador. Para poder calcular los
distintos factores de atenuacion para los posibles capacitores de acoplamiento que se puedan
llegar a generar [11], se necesitan los valores de capacitancia y resistencia de entrada del
amplificador utilizado que son tipicamente proporcionados por el fabricante. Para el caso del
amplificador LMP7704 el fabricante no proporciona los valores de la resistencia y capacitancia
de entrada del amplificador, pero ya que se conoce la corriente de polarizacion del amplificador
es posible encontrar amplificadores operacionales con la mismas caracteristicas y del mismo
tipo de arquitectura CMOS, el OPA344 y el OPA129 cuentan con una corriente de polarizacion
similar a la del LMP7704 y un capacitor de entrada de 3 pF y 2 pF respectivamente, asi que se

utilizaron estos datos para la estimacion del porcentaje de atenuacion.

Tabla 2 Estimacion del porcentaje de atenuacion (Ecuacion 12) cuando el capacitor de entrada Ci=3 pF.

Cs(pF) Ci(pF) Factor Atenuacion % Atenuacion

1 3 0.2500 75.0000
10 3 0.7692 23.0769
20 3 0.8696 13.0435
30 3 0.9091 9.0909
40 3 0.9302 6.9767
50 3 0.9434 5.6604
60 3 0.9524 4.7619
70 3 0.9589 4.1096
80 3 0.9639 3.6145
90 3 0.9677 3.2258
100 3 0.9709 2.9126

Tabla 3 Estimacion del porcentaje de atenuacion (Ecuacion 12) cuando el capacitor de entrada Ci=2 pF.

Cs(pF) Ci(pF) | Factor Atenuacion % Atenuacion

1 2 0.3333 66.6667
10 2 0.8333 16.6667
20 2 0.9091 9.0909
30 2 0.9375 6.2500
40 2 0.9524 4.7619
50 2 0.9615 3.8462
60 2 0.9677 3.2258
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70 2 0.9722 2.7778
80 2 0.9756 2.4390
90 2 0.9783 2.1739
100 2 0.9804 1.9608

En las Tabla 2 y Tabla 3 se presenta el porcentaje de atenuacion generado por el arreglo del
capacitor de acoplamiento Cs y el capacitor de entrada del amplificador C;. Se puede observar
en las tablas que mientras mas grande sea el valor de la capacitancia (Cs), el porcentaje de
atenuacion tiende a disminuir a valores muy pequenos. Por esta razon es necesario asegurar que
el capacitor se encuentre dentro del rango adecuado para no tener una atenuacion considerable

de la senal de entrada.

Para el calculo de la capacitancia de acoplamiento entre el elemento sensor y la piel se utiliza la

siguiente expresion:

(sA) a7

Donde e=¢og:, €0 y & corresponden a la permitividad o constante dieléctrica al vacio y del aire
respectivamente, A es el area del sensor y d es la separacion entre el sensor y el cuerpo. De la
ecuacion (17) se puede observar que cuando la distancia d disminuye el valor de Cs tiende a
aumentar, disminuyendo asi el efecto de atenuacidon antes mencionado. Como se menciona en
[2] y [21], el tamafio adecuado del electrodo capacitivo para asegurar una capacitancia dentro
del rango de 10 pF-100 pF es el de una moneda de " de ddlar la cual cuenta con un didmetro de
24.26 mm y un area de 462.244 mm?. Para el electrodo construido se utilizo un diametro de 31.8
mm de superficie con un 4rea total de 794.22 mm?; el 55.07% del area total del electrodo se
utiliza para la placa sensora y el 44.92% restante se utiliza para el anillo de guarda que
corresponde al blindaje activo. Se utilizé el 55.07% del area ya que con esto se obtiene un
diametro de la placa sensora de 23.60 mm el cual se aproxima mucho al utilizado en [2], y se
ajusta al tamano de los componentes utilizados. En la figura 25 se ilustra el electrodo disefiado

con laes dimensiones de la placa sensora y de la guarda activa como se menciond anteriormente.
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Fig. 26 Prototipo de electrodo capacitivo comparado con una moneda de 20 Pesos MXN.

En la figura 26 se muestra el prototipo del electrodo capacitivo construido mostrando la parte
inferior (placa sensora) y la parte superior que contiene el acoplamiento de impedancias y el

filtro pasa altas.
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3.3 Electrodo de referencia

Para el electrodo de referencia se construyo una placa PCB a la cual se le acoplé un electrodo
de Ag/AgCl que servird como retorno de corriente al cuerpo. En [9] y [10] se ha reportado que
el electrodo de referencia puede ser construido bajo el mismo esquema que los electrodos
capacitivos haciendo la placa inferior del electrodo puramente de cobre, pero sin la mascara
antisoldante, haciendo un contacto con la piel para asegurar un retorno de corriente adecuado.
Sin embargo, debido a que el cobre no es un material bio-compatible pueden existir problemas
de toxicidad y oxidacion debido al sudor y a la exposicion prolongada al material, para asegurar
un mejor contacto con la piel se optd por utilizar un electrodo seco de Ag/AgCl, no obstante, se

utilizé un electrodo humedo de Ag/AgCl para las pruebas del registro.

3.3.1 Amplificador de Instrumentacion

Se utilizé un amplificador de instrumentacion AD620 (Analog Devices) en modo diferencial
para adquirir las sefiales de los electrodos capacitivos y poder tener la sefial electrocardiografica
deseada. El amplificador de instrumentacion, al igual que la etapa anterior, también se encuentra
referenciada a un nivel de voltaje (Vref) de 2.5 volts para poder ser digitalizada en una etapa
posterior. Debido a esto y a los niveles tipicos de una sefal de electrocardiografia, se escogio
una amplificacion con una ganancia de 248 para proporcionar una sensibilidad de
aproximadamente 250 mV/1 mV se escogid esta ganancia para no saturar los amplificadores
utilizados los cuales serdn alimentados de forma bipolar con +5 V y -5 V. Entre las

caracteristicas mas importantes del amplificador de instrumentacidn se encuentra [22]:

e Bajo nivel de ruido.

e (Ganancia ajustable de 1 a 10,000 por medio de una resistencia exterior.
e Nivel de offset bajo 50 uV de salida.

e CMRR minimo de 100 dB para una ganancia tipica de 10.

e Alta impedancia de entrada.
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e Bajo costo.

e Bajo consumo.

La formula para obtener la ganancia ajustable se presenta a continuacion:

49.4kQ
(=2

Ry

Donde R, corresponde a una resistencia externa propuesta, en este caso se utilizé una Ry de 200

Q) para obtener asi una ganancia de 248.

Debido a que el sistema de registro se plantea portatil, el bajo consumo del amplificador de

instrumentacion lo hace una buena seleccion para la aplicacion propuesta.

En la figura 27 se muestra el esquema general del sistema de registro de ECG para los dos
electrodos capacitivos el cual incluye el amplificador de instrumentacion y el filtro pasa bajos
que fue mencionado en la seccion anterior; las etiquetas A y B corresponden a la salida de los
electrodos capacitivos anteriormente descritos y las etiquetas C y D corresponden a los pines

dedicados del amplificador de instrumentacion para la resistencia de ganancia Rg.

ADC

Fig. 27 Diagrama eléctrico del amplificador y filtro del sistema de registro ECG.
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3.3.2 Circuito de pierna derecha

Este circuito es capaz de crear una tierra o referencia virtual para la pierna derecha del paciente,
con el proposito de reducir los voltajes en modo comun. La disminucion de los voltajes comunes
provocados por una corriente filtrada al paciente se obtiene al reducir la impedancia del
electrodo de tierra [25]. Las etiquetas C y D en la figura 28 corresponden a las terminales
dedicadas del amplificador de instrumentacion para la resistencia externa Ry, para ajustar una
ganancia de 248. Como se comprobé matematicamente por medio de la ecuacion (18) se
necesita una Ry con un valor de 200 Q, pero debido a que para el circuito de la pierna derecha
se requiere un promedio de la sefial que salga de la resistencia de ganancia se colocan dos
resistencias de 100 Q en serie para poder obtener el promedio de la sefal. El disefio del circuito

de la pierna derecha que se utiliz6 es el que se reporta en [9] y [10]

inF

it

1

D Vral Electrodo de Referencia

Fig. 28 Diagrama eléctrico del circuito de la pierna derecha.

Fig. 29 Diagrama del PCB para el electrodo de referencia disefiado.
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En la figura 29 se muestra el disefio que se realizo para el circuito del electrodo de referencia,
se denotan las dimensiones del mismo, asi como los componentes utilizados que pueden ser

apreciados en los esquemas anteriormente mencionados.

Fig. 31 Prototipo del electrodo de referencia con el acople para electrodo de Ag/AgCl.

En la figura 30 y figura 31 se muestra el prototipo construido para el electrodo de referencia,
mostrando la circuiteria en la parte superior la cual incluye el amplificador de instrumentacion,
filtro pasa altas y circuito de la pierna derecha que hace el retorno de corriente por medio de un
electrodo de Ag/AgCl que se encuentra acoplado en la parte inferior de la placa; se optod por un
disefio en forma de “T” debido al acomodo de los electrodos requerido para el registro de la

derivacion II.
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3.4 Ruido de Entrada

Un factor importante a considerar en la deteccion de sefiales bioeléctricas es el ruido. El ruido
puede ser definido como una perturbacién no deseada que interfiere con la senal que se desea
detectar, que puede aparecer debido a fuentes de ruido intrinsecas o extrinsecas. Un ejemplo
tipico de fuentes de ruido intrinsecas es el ruido térmico, originado por el movimiento aleatorio
de los electrones libres dentro de una pieza de material conductor. Esto conduce a una
acumulacion temporal de electrones en los extremos del conductor por lo cual un voltaje variable
aparece entre ambos extremos. Uno de los aspectos mas importantes del ruido intrinseco es su
aleatoriedad, esto significa que no es posible predecir las variaciones de corriente o voltaje que

se producen, asi que para el analisis es necesario adoptar la descripcion estadistica.

Las fuentes de ruido extrinseco estan situadas fuera del circuito eléctrico que se esté analizando,
el cual actia como una antena receptora. Por esta razon este tipo de ruido también es conocido
como sefiales espurias o perturbadoras, que de acuerdo a su posible origen existen dos

categorias:

1. Perturbaciones Ambientales: Tales como el ruido del cielo que incluye fuertes fuentes
de ruido como el sol, ruido atmosférico causado principalmente por descargas eléctricas
o tormentas eléctricas, ruido artificial causado principalmente por servicios de radio,
motores eléctricos, linea eléctrica descargas electroestaticas teléfonos celulares radios
moviles etc.

2. Senales que son utiles en un circuito, pero desafortunadamente pasan via acoplamiento
parasito dentro de circuitos cercanos, donde son indeseables y por eso se comportan
como perturbaciones. Generalmente a este tipo de perturbaciones se les conoce como
ruido crosstalk. Como regla general, el usuario descubre las interferencias durante la
operacion y no antes. Algunas veces, esos acoplamientos parasitos pueden ser reducidos

al modificar la posicion de los cables o del equipo [26].
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El ruido intrinseco aparece en todo el rango de frecuencias. Una vez que este tipo de ruido se

hace presente en un circuito, nada se puede hacer para filtrarlo, debido a que su espectro se

extiende a frecuencias muy altas, usualmente mas alla de la frecuencia de alguna sefial util. Al

contrario, las interferencias de sefales tienen un espectro mucho mas restringido esto nos

permite rechazarlas utilizando filtros apropiados o al cambiar la banda de la sefial util fuera de

su espectro.

Los siguientes puntos muestran como el ruido puede afectar la operacion de los sistemas

electronicos [26]:

La sefial minima que se puede utilizar en un circuito de aplicaciones analdgicas esta
limitada por los ruidos internos y externos, el nivel de ruido establece el nivel minimo
de magnitud de la sefal que puede ser amplificada.

El nivel de ruido determina el limite maximo en la ganancia del amplificador, si la
ganancia es excesiva o no es bien calculada, el amplificador se saturara.

El ruido establece el limite de la minima sefial detectable en detectores y receptores.

El ruido es responsable de errores en mediciones de niveles de sefial analdgicas débiles.
Consecuentemente, el ruido establece el limite maximo de sensibilidad de las
mediciones.

Un factor para cuantificar la influencia de ruido en la operacion de un sistema electronico
es la relacion sefial a ruido (S/N). Mientras mayor sea la relacion la sefial es menos
vulnerable al ruido.

Para la deteccion de biopotenciales, construir un amplificador de bajo ruido es uno de
los mayores retos. En muchos de los biopotenciales las sefiales a medir pueden ser del
orden de los micro volts (uV). Esto significa que los niveles de ruido permitidos para

este tipo de sefiales deben de estar por debajo de esas amplitudes de la sefial.
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3.5 Analisis de ruido

Debido al principio de medicion del electrodo capacitivo, las amplitudes de las sefiales medidas
son comparables al ruido intrinseco del circuito de acondicionamiento de la sefial, razon por la
que es necesario evaluar dicho ruido por medio de un analisis de fuentes de ruido presentes en

el circuito. Para realizar el analisis de ruido se tiene que considerar los siguientes puntos:

e Todas las fuentes de ruido a analizar presentan una distribucion de amplitudes gaussiana,
por lo que la valoracion de tensiones se hace cuadraticamente [27].

e El ancho de banda de ruido (Af) de un sistema electronico puede ser definido como el
intervalo de frecuencia donde estd contenida toda la potencia. Para un sistema lineal de
segundo orden se puede relacionar el ancho de banda de ruido como 1.22 veces el ancho

de banda a -3 dB; su expresion esta dada por la ecuacion (19) [28].

Af =1.22 % Af—3dB =1.22 % (fcb - fca) (19)

e Solamente existen dos tipos de elementos en el circuito de acondicionamiento de la sefial
que presentan ruido, los resistores y los amplificadores operacionales. El ruido que se
presenta en una resistencia Rx se conoce como ruido térmico ew y se debe a la agitacion

térmica de los electrones; su expresion estd dada por la ecuacion (20).

2
e, = JAKTASR, 20
Donde:
K, Constante de Boltzmann, 1.38x102* J/K

T, Temperatura en K.

Af, ancho de banda del ruido en Hz.
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Los amplificadores operacionales presentan tipicamente dos zonas distintas de ruido, para una
frecuencia de corte Fc definida por el fabricante, los mejores amplificadores de bajo ruido a baja
frecuencia tienen frecuencias de corte Fc en el rango de 1 Hz a 10 Hz mientras los dispositivos
JFET y otros amplificadores de propdsito general tienen valores en el rango de hasta los 100
Hz. Como se ilustra en la figura 29 se puede observar que para frecuencias mayores a Fc el ruido
que se presenta es denominado ruido blanco [29], el cual por definicién contiene todas las
frecuencias y todas contienen la misma potencia, por lo tanto, su densidad espectral tiende a ser

plana, el ruido blanco es debido principalmente al ruido térmico.

RUIDO 3dB/Octava 1
nV / VHz en, In = k\/Fc\/;
0 /
pV / YHz 1 ,
—Frecuencia
en I

/ f de
: l Corte Ruido Blanco

Fe LOG f

Fig. 32 Ruido en un amplificador operacional [29].

En la figura 32 se muestra la curva tipica de ruido de un amplificador operacional, el ancho de
banda, que es definido por Fc, muestra que hay un incremento en el ruido de 3 dB/Octava y para
frecuencias mayores a Fc el ruido aportado por el amplificador se considera ruido blanco. Para
el desarrollo del proyecto se utilizaron 3 distintos amplificadores operacionales en las distintas
etapas, el LMP7704 para la etapa de acoplamiento del electrodo y filtrado pasa altas, el AD620
amplificador de instrumentacion para la amplificacion de la seal y el OPA4227 para el filtrado
pasa bajas y circuito de pierna derecha. A continuacion, se describen los valores de densidad de

ruido de corriente y densidad de ruido de voltaje para los amplificadores utilizados.

43



Tabla 4 Valores densidad de ruido de voltaje (e,), densidad de ruido corriente (in) y frecuencia de corte (Fc) para
los tres amplificadores utilizados [22], [23], [24].

LMP7704 AD620 OPA4227
F. 100 Hz 10 Hz 5 Hz
€n 9 nV/NHz 9nV/\Hz 3.5 nV/AHz
in 1 fA/NHz 100 fA/\NHz 0.4 pA/NHz

En la Tabla 4 se muestran los valores de densidad de ruido de voltaje, densidad de ruido de
corriente y frecuencia de corte para los 3 amplificadores utilizados obtenidos de su hoja de
especificaciones que el proveedor proporciona. Se observa que los 3 amplificadores utilizados
tienen valores de densidad de ruido de corriente muy bajos y similares, la frecuencia de corte
del AD620 y el OPA4227 son frecuencias bajas los cuales lo hacen adecuado para el tipo de
instrumentacion deseada ya que introducen ruido blanco. En cambio, el amplificador LMP7704
tiene un ancho de banda de ruido mayor el cual comparte la banda de la sefial de ECG deseada

introduciendo ruido denominado //f noise [29].

3.5.1 Resistencia éptima de ruido

Es necesario tener en cuenta el origen del ruido en el conjunto sensor-amplificador es por eso
que se calcula la resistencia optima de ruido (R,) para el amplificador LMP7704. Como se
menciona en [28], para obtener una mayor relacion sefial a ruido a la salida del amplificador, la
R, del mismo debe de ser igual a la magnitud de la impedancia del sensor, esto es debido al

teorema de maxima transferencia de potencia.

El teorema de maxima transferencia de potencia dicta que para que una fuente o un circuito
eléctrico transfiera la mayor cantidad de potencia posible a una carga es necesario que el valor
de la resistencia de carga (Ry) y el valor de la resistencia de la fuente (Rf) sean iguales como se

demuestra a continuacion.
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Fig. 33 Ruido en un amplificador operacional [26].

En la figura 33 se muestra la fuente de voltaje (Vr) con su resistencia (Rf) conectadas a una carga
(Rv), para calcular la potencia en la carga (P) se utiliza (21) y para determinar el maximo valor
de la resistencia de carga se necesita igualar a cero la derivada de la potencia en la carga, como

se demuestra a continuacion.

o VR @y
Y7 (R +RL)?

dP, _ (Ry+Ru)*Vy* — Vi*(2R)(Rp+Ry) _ . 2
dR, (R + Ry)*

Resolviendo la ecuacion (22) se obtiene:

R:? + 2R(R, + R,® = 2R, Ry + 2R’ (23

Por lo tanto:
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Coémo se demuestra en (23), para obtener la méxima transferencia de potencia de una fuente a
una resistencia de carga es necesario que el valor de la resistencia propia de la fuente (Ry) y la

resistencia de carga (Ri) sean iguales.

Para determinar la resistencia 0ptima de ruido (Ro) propia del amplificador es necesario dividir
la densidad de ruido de voltaje entre la densidad de ruido de corriente a la entrada del

amplificador, se utilizan los valores mencionados en la Tabla 3.

_9nV/VHz _
" 1fA/NHz

MO 24

o

Tabla 5 . Valores de impedancia capacitiva (Zcs) para 4 frecuencias.

ZCs
f(Hz) Cs(10 pF) Cs(100 pF)
0.1 159.15 GQ 15.915 GQ
1 15.915 GQ 1.5915 GQ
10 1.591 5GQ 159.15 MQ
100 159.15 MQ 15.915 MQ

En la Tabla 5 se muestra la impedancia capacitiva Cs del sensor para 4 valores de frecuencia
utilizando los valores de capacitancia criticos reportados en [12]. La impedancia capacitiva del
sensor es la impedancia que corresponde a la fuente de sefial ya que como se demostrd en la
seccion anterior los valores que presenta la impedancia bioldgica pueden llegar a ser
despreciables comparados con los valores de impedancia del sensor. Debido a que la resistencia
de la fuente de sefial nunca llega a tener un valor fijo, ya que es afectada por la frecuencia de
operacion y el valor del capacitor que se forma entre el sensor y la piel, la resistencia dptima de
ruido (Ro) jamas podra ser igualada a la resistencia de la fuente, por lo tanto, no existira una

maxima transferencia de potencia
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3.6 Sistema para el registro de ECG

El sistema de registro de ECG cuenta con una etapa de adquisicion de la sefial por medio de un
convertidor analogico-digital y un sistema de almacenamiento de datos en una micro SD, los
cuales seran analizados y visualizados posteriormente en una PC . En la figura 34 se muestra el
diagrama de flujo del sistema de registro disefiado, en la siguiente seccion se detallaran las

distintas etapas que conforman el sistema de registro.

L[l

Sistema de Registro ECG- Electrodos Capaciiios
i
Almacenarmento de dalos, 0
i
Lecthura de la miormacion -
s
1
Procésamismo v desphegue ¥ -_}. =

Fifi

Fig. 34 Diagrama de flujo general para el sistema de registro de ECG.
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3.7 Alimentacion del sistema

La alimentacion del sistema es mediante una bateria recargable de polimero de litio (LiPo, por

su abreviatura), las cuales cominmente se encuentran compuestas de varias células secundarias

idénticas en paralelo para aumentar la capacidad de la corriente de descarga. La bateria utilizada

tiene una salida de 3.7 V, y puede entregar una corriente de 500 mAh. Debido a que todo el

sistema necesita una alimentacion bipolar se utilizan dos etapas esenciales en la alimentacion.

1.

Circuito convertidor Boost. Este circuito es un convertidor DC a DC que obtiene a su
salida una tensidon continua mayor que a su entrada. Es un tipo de fuente de alimentacion
conmutada que contiene al menos dos interruptores semiconductores (diodo y
transistor), y al menos un elemento para almacenar energia (condensador, bobina o
combinacion de ambos). Frecuentemente se afiaden filtros construidos con inductores y
condensadores para mejorar el rendimiento. Generalmente los sistemas alimentados por
baterias necesitan apilar varias baterias en serie para aumentar la tension. Sin embargo,
a veces no es posible conectar varias baterias en serie por razones de peso o espacio. Los
convertidores Boost pueden incrementar el voltaje y reducir el nimero de pilas, en este
caso se eleva el voltaje de 3.7 V a 5 V utilizando un convertidor Boost que se puede
conseguir de forma comercial.

Convertidor DC-DC salida bipolar: Debido a los requerimientos de alimentacion de las
distintas etapas es necesario utilizar una polarizacion bipolar de -5 V a+5 V, es por eso
que se utiliza un convertidor DC-DC que puede ser alimentado con 5 V y entregar salida
bipolar con una corriente maxima de 100 mA. Se utiliz6 el componente AM1D0505 de

Aimtec.

3.8 Digitalizacion de la sefial (Conversion analdgica digital)

La digitalizacion de la sefial de hizo por medio del microcontrolador dsPic30F3014 (figura 35)

de la compaiiia Microchip, el cual puede almacenar variables de hasta 16 bits en comparacion a

la familia de PIC que solamente puede almacenar variables de 8 bits. La familia de dsPIC son
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comunmente utilizados para el procesamiento de sefiales debido a su alta velocidad de coémputo,
cuenta con un convertidor analdgico-digital de 12 bits el cual cumple con la norma establecida
para digitalizacion de la senal electrocardiografica propuesta por la AAMI [17]; la senal es
muestreada cada 2 ms, obteniendo asi una frecuencia de muestreo de 500 Hz como establece la

norma anteriormente mencionada.

Debido a que la sefial original del ECG cuenta con componentes negativas es necesario que la
sefial sea montada sobre un nivel de offset para poder digitalizarla correctamente, ya que el
convertidor analdgico-digital solamente puede convertir sefiales que se encuentren en el rango
de OV a 5V. Se utiliz6 el circuito integrado ADR4525 el cual es una referencia de voltaje de
ultra bajo ruido y alta precision, es alimentado con 5 V y entrega un nivel de 2.5 V para ser

utilizado como nivel de offset.

Para la programacion del microcontrolador dsPIC30F3014 se utilizd un compilador el cual
puede traducir de un lenguaje de alto nivel a su correspondiente en bajo nivel, esto quiere decir
que las rutinas especificas ya se encuentran realizadas y es necesario llamarlas para su ejecucion.
Es muy comtn en la actualidad que los programas para los microcontroladores sean en lenguaje
C, debido a la versatilidad que tiene este lenguaje; para la programacion del dsPIC30F3014 se
utiliz6 el compilador mikroC PRO for dsPIC de MikroElectronica con licencia libre.

40-Pin PDIP
MCLR 4 "/  uh Avoo
ANONREF+CNZ/RBO 72 ag [ AVss
AN1VREF-/CN3/RB1 3 1 [1 ANS/RBY
ANZISS1/LVDIN/GN4/RB2 o 4 a7 0 ANTO/RB10
ANI/CNS/RB3 O % 0 ANT1/RB1
AN4/CNB/IRB4 s a5 ] AN12/RB12
ANS/CN7/RBS 7 o 34 [] EMUG2/0C1/RDO
PGC/EMUC/ANG/OCFA/REE [ a '% 23 0 EMUD2/OC2/RD1
PGDEMUD/ANT/RBT Og o 32 0 Voo
ANB/RBE 10 w M [0 vVss
Voo O 11 =2 w0 RFO
Vss O 12 a 20 RF1
OSCA/CLKIN O 13 =] 28 [ UZRX/CN1TIRF4
OSCAHCLKOIRCTS 14 = 27 0 U2TX/ICN18IRFS
EMUD1/S0OSCIHT2CKAUIATX/CNY/RETS s 26 1 UIRX/SDI/SDARF2
EMUCHSOSCOITICKAUIARXICNO/RC 14 16 25 0 EMUD3/UMTXISDO1SCLIRF3
INTO/RA11 O 17 24 0 EMUC3/SCK1/RFE
IC2/INT2/RDY H 18 2 H 1C1/INTI/RDSE
rRD3 18 21 rpp2
Ves 20 21 ypp

Fig. 35 Diagrama de pines del dsPIC30f3014 [30].
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3.8.1 Calculo de la resolucion para el ADC del dsPIC30f3014

Para calcular la resolucion del convertidor analdgico digital se utiliza la ecuacion (25), en donde
Veer es el voltaje de referencia utilizado para la conversion y n es el numero de bits propio del

convertidor andlogo digital.

Vref (25)
2n -1

Resolucion =

Realizando los calculos para el ADC del dsPIC30f3014 que cuenta con 12 bits de resolucion

para la conversion y un voltaje de referencia de 5 V se obtiene:

» 5V (26)
Resolucion = P ] =1.22mV

En la ecuacion (26) se puede observar que la sefial mas pequefia a ser detectada por el

convertidor analdgico digital tiene un valor de 1.22 mV

3.9 Almacenamiento de datos

El almacenamiento de datos se hizo en una tarjeta de memoria micro SD, debido a la facilidad
de manejo que esta tarjeta representa para el usuario al ser bastante comunes y la mayoria de las
computadoras existentes hoy en dia tienen el puerto necesario para poder leerlas con un

adaptador comercial.

El utilizar una memoria micro SD representa 2 retos principales:
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1. Almacenamiento: El formato FAT 16 es el que soportan actualmente las librerias de los
microcontroladores. Por esta razon la micro SD que se pudo utilizar fue la de capacidad
2 GB.

2. Velocidad de escritura: Debido a que la memoria micro SD de 2GB de almacenamiento
cuentan con velocidades de escritura muy bajas debido a esto se dificulta el proceso de
almacenamiento. Las memorias micro SD solamente pueden almacenar en buffers de
informacion de 512 bytes a la vez, pero lamentablemente este proceso de escritura del
buffer suele ser muy tardado (5 ms-10 ms), por lo que es comun que si no se utiliza un

correcto algoritmo pueden llegar a perderse muestras.

Para la memoria micro SD se utiliz6 una tarjeta comercial que cuenta con el adaptador mecéanico
para la memoria, asi como un convertidor de nivel de voltaje de 3.3 V que la memoria requiere.

La tarjeta utilizada se ilustra en la figura 36.

Fig. 36 Tarjeta CATALEX interfaz entre el dsPIC y la micro SD.

La figura 37 en sus segmentos a), b) y ¢) muestran el diagrama de flujo de la 16gica que se utilizé
en la programacion del microcontrolador dsPIC30f3014 para poder almacenar la sefal
electrocardiografica. Se fijo la frecuencia de muestreo en 500 Hz como es mencionado en la
seccion anterior, el programa basa principalmente su funcionamiento en interrupciones por
medio de un timer que suceden cada 2 ms interrumpiendo el proceso de escritura en la memoria
para asegurar que no se pierden muestras debido a la lentitud en la velocidad de escritura. El
proceso se hizo mediante el llenado de 3 distintos buffers de 512 bytes ciclando su proceso de

escritura de manera sincronizada para no producir sobreescritura de los datos o pérdida de
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muestras. El microcontrolador utiliza un cristal oscilador externo de 4 MHz multiplicado 8 veces
internamente por el lazo de seguimiento de fase (PLL, Phase-Locked Loop por sus siglas en
inglés). Cuando se desea terminar o interrumpir el registro, la memoria micro SD debe de ser

extraida después de apagar el sistema.

Calculo de velocidad real del microcontrolador:

_ 4 MHz * 8PLL Q27
Velocidad Real = 2 =8 MHz

En la ecuacién (27) se calcula la velocidad real a la que trabaja el microcontrolador por medio
del cristal oscilador externo de 4 MHz multiplicado 8 veces por el PLL y dividido entre 4, ya
que la hoja de especificaciones del microcontrolador declara que cada instruccion programada

se realiza cada 4 ciclos de reloj.

Lecturra ADC
03FF I Y
H '| ‘ offset 0 1 2 3
| 00000000 FF 03 00 ]
:> 03 FF 00000010 00 0o 00 0o
00000011 11111111 00000000 00 0o 00 0o
Parte Alta Parte Baja 00000020 00 0o 00 0o

0ooooo30 o0 oo o0 oo

Fig. 37 Esquema de almacenamiento memoria micro SD.

En la figura 38 se muestra la forma en la que es almacenada la lectura del ADC en los espacios
de memoria de la micro SD; se tiene una lectura hexadecimal “0x03FF” que corresponde a 1.24
V aproximadamente, cuando el convertidor analogico digital trabaja de 0 V a 5 V con una
resolucion de 12 bits. La palabra de 12 bits es separada en dos partes de 8 bits para poder

almacenarlas en los espacios de memoria que solo almacenan en bytes. La parte baja serd
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almacenada en la primera localidad y la parte alta de la palabra en la localidad siguiente, las
siguientes lecturas del ADC seran tratadas de la misma forma a la anterior hasta llenar todo el

sector correspondiente de la memoria.

INICIO

i

ADC_BUFFERD h
ADC_BUFFERL
ADC_BUFFER2
e Injt=0 Declaracian
FLAG_Butier=0 ~ de Variables
FLAG_Mamona=0
SociorMozndd
i
-
ADC
SPIl L Configuracidn
asc del dsPIC
-
| -
Enciende LED Clarto Falso
ROE_bit=1
Esperar a
= Insertar tarjeta
5D.
Apaga Led
RDA_bit=1
l -
Canfhguracion
Timar, Inicia el timer
Timer Enable 2mS

a).
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Fig. 38 Diagrama de flujo para la adquisicion y el almacenamiento de la informacién en una memoria micro SD.

c)

En la figura 39 se muestra el PCB que contiene las etapas de alimentacion, adquisicion de la

sefial y almacenamiento en la memoria micro SD; cuenta con indicadores de escritura y boton

de encendido y apagado.
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Fig. 39 Circuito PCB disefiado para la alimentacion del sistema, adquisicion de las sefiales y almacenamiento.
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El sistema de adquisicion y almacenamiento cuenta con un swifch pulsador para reiniciar el
microcontrolador, asi como pines para realizar la programacion del mismo por medio del
protocolo ISCP que permite programar el microcontrolador sin desconectarlo del circuito
disefiado.; se contemplaron 3 entradas analogicas al microcontrolador en caso de que el sistema

se utilice para registrar distintas variables o derivaciones a futuro.

4 9 - E - 8 :
s - - i f

LA R R RN R E R R RN

Fig. 40 Prototipo final del sistema de adquisicion, alimentacién y almacenamiento.

En la figura 40 se muestra el prototipo final del sistema de adquisicion, alimentacion y

almacenamiento previamente descrito.

3.10 Lectura de datos

Una vez que la informacion es almacenada en la memoria micro SD es necesario procesarla en
una PC para poder obtener las graficas de la sefial que se esta adquiriendo. Como se menciond
en la seccion anterior, la lectura de 12 bits del ADC es separada en dos partes y almacenada en
los espacios de memoria de la micro SD; primero la parte baja y luego la parte alta. Es importante
tener en cuenta que el orden en el que la informacion es almacenada no es correcto lo que causara
error en la interpretacion de la informacion es por eso que en el proceso de lectura la informacion

tiene que ser invertida para que corresponda directamente a la lectura real del ADC. El buffer
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de 512 bytes realmente contiene 256 lecturas del ADC divididas en sus dos partes
correspondientes. Por medio del software libre para PC WinHex es posible explorar las
localidades de memoria de la micro SD, por medio de este software; se copiaran todas las
localidades que hayan sido llenadas para posteriormente pegarlas en un documento de texto con
extension .txt, el cual brinda una facilidad al interactuar con el software donde se desarrollo el

algoritmo para el procesamiento de la informacion.

-
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Fem rertE

i Cwlu Bdd Bioda
EQ L4 g

U lrent
vk e

LR Abrr. of imidin free ypuce

Charim
SET i e
Ll apacn il
r ooy d Fraxpaoc

Trawi zaparmy

Bytss po haiti

Fig. 41 Pantalla de trabajo principal de WinHex.

En la figura 41 se muestra la pantalla de trabajo de WinHex, mostrando la informacion contenida
en el sector 51 de la memoria micro SD. Los valores que se encuentran dentro de los sectores

corresponden a lecturas aleatorias del convertidor analdgico-digital del microcontrolador.

Para probar la correcta digitalizacion y almacenamiento de la informacion se utilizéd un
generador de ondas Tektronix AFG3021B el cual cuenta con la herramienta de generar una onda

arbitraria a través de un archivo de texto; se utilizoé una onda de ECG con una frecuencia de 1

57



Hz obtenida de [31]. Por medio del software MatLLab R2014 version estudiantil, se realizoé un

algoritmo capaz de separar y ordenar la informacion contenida dentro de la memoria micro SD.

5 2 7
45 < -
4 = _t
35 < —
il = —a
pT: - Z 4

1_5__ﬁﬁ:gﬁfﬁfﬁﬁfﬁf:fé:f:ﬁ[ﬁ:ﬁff:_:ﬁf':ﬁﬁﬁfﬁf:fﬁé:fﬁfg::fﬁf:ffiif%‘i"'ﬁ:f:fﬁf:fﬁlﬁ{ﬁfﬁﬁffﬁfg
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Fig. 42 Sefial ECG obtenida de [31].

En la figura 42 se muestra la sefial proporcionada por [31] digitalizada y procesa por medio del

software MatLab R2014a version de estudiante.

3.11 Diseiio sujetador.

Por medio de un software de disefio 3D, se disefio el sistema de sujecion para los electrodos y
el sistema de ECG. El sujetador se disefid para adaptarse al pecho de una persona de género
masculino con la distancia adecuada para la colocacion de los electrodos en configuracion para
el registro de la derivacion II que serd utilizada para el registro electrocardiografico. Un
electrodo se colocara debajo del pectoral izquierdo y el otro sera colocado directamente sobre
el esternon entre los dos pectorales, mientras que el electrodo de referencia sera colocado en la
parte baja del esternon debajo de uno de los electrodos de medicion. En la figura 43 se ilustra el
disefio del sujetador siguiendo la topologia de colocacion de los electrodos para el registro de la
derivacion 1.
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Fig. 43 Modelo ilustrando la posicion de los electrodos en el sujetador. E1 corresponde al electrodo 1, E2
corresponde al electrodo 2 y ER corresponde al electrodo de referencia.

Se eligio la derivacion II ya que es la derivacién que involucra méas masa cardiaca de las 3
derivaciones basicas, y suele ser la derivacion mas observada en registros electrocardiograficos
clinicos. El sistema de sujecion fue producido mediante impresion 3D con un material conocido
como Flex el cual aporta un grado de flexibilidad importante a la estructura y de esta forma se
puede adaptar mejor al térax. Se sujeta por medio de correas para ajustar por los lados y la parte

de arriba asegurando el correcto posicionamiento de los electrodos capacitivos

Fig. 44 Sujetador disefiado.
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En la figura 44 se muestra el disefio del sujetador, cuenta con los espacios a la medida para que

los circuitos impresos utilizados puedan ser colocados facilmente.

Para el sistema de adquisicion y almacenamiento que se muestra en la figura 45 se disefio un
pequeiio contenedor para el circuito y la bateria recargable que sera utilizada, el sistema se
montara sobre la correa que ajusta el sistema de sujecion. La caja fue disefiada en un software
para disefio y modelado en 3D y producida por medio de impresion 3D, esta vez utilizando un
material mas rigido como proteccion al sistema. La caja cuenta con los orificios en la parte
delantera para la insercion de la tarjeta de memoria micro SD, asi como la entrada mini USB
para poder cargar la bateria que se esta utilizando por medio de un cable mini USB-USB, el
contenedor cuenta con un indicador led de encendido del sistema, asi como un switch pulsador
con enclavamiento para el encendido y apagado del sistema. El contenedor disefiado cuenta con
pequeiios carriles para introducir el circuito impreso diseiiado con facilidad dandole estabilidad

mecanica y seguridad al sistema.

Fig. 45
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Capitulo 4

Pruebas y Resultados

4.1 Respuesta en frecuencia

La respuesta en frecuencia del sistema se puede observar en la figura 46 se presenta el diagrama

de Bode del filtro pasa altas, asi como en la figura. 47 se presenta el correspondiente diagrama

al filtro pasa bajas. Los diagramas de Bode fueron generados en el software en linea [18]
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0. 01ED
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Fig. 46 Diagrama de bode filtro pasa altas.
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Fig. 47 Diagrama de bode filtro pasa bajos.

4.2 Relacion de rechazo al modo comin (CMRR).

Para cuantificar uno de los factores que intervienen en la calidad del circuito disefiado, se debe
especificar la Relacion de Rechazo en Modo Comun (CMRR) que matematicamente se expresa

conforme a las ecuaciones (28), (29) y (30).

V,
Ay = (Ld) (28)
Via
l{)C?Tl)
Aem = 29
o (Vicm ( /
A
CMRR = 20log (A d ) 30
cm

El céalculo de la ganancia en modo diferencial se hizo introduciendo una senal sinusoidal con
una amplitud de 20 mV pico a pico y una frecuencia de 60 Hz de un generador de ondas y

midiendo la salida del sistema. La ganancia en modo comun se hizo introduciendo la misma
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sefial a la terminal positiva y a la terminal negativa del amplificador de instrumentacion, se
introdujo una senal de 10 V pico a pico debido a las especificaciones del amplificador utilizado
y se midio la salida del sistema. Se utiliz6 la frecuencia critica de 60 Hz ya que a esta frecuencia
se debe de tener un CMRR minimo en el sistema de 89 dB para registros de electrocardiografia
o 60 dB para registros ambulatorios como lo establece la AAMI (Association for the

Advancement of Medical Instrumentation) [17].

Tabla 6 Calculo de CMRR.

Modo diferencial Modo comun
Vid 20 mV Viem 10V
Vo 492V Vo 82 mV
Aq 246 Acm 0.0082

CMRR = 89.54 dB

En la tabla 6 se incluyen los valores de las mediciones de la ganancia en modo diferencial y en
modo comun para el calculo del CMRR. El sistema cuenta con un CMRR de 89.54 dB en la
frecuencia critica de 60 Hz el cual cumple con los requerimientos minimos establecidos por la

AAMIL.

4.3 Pruebas de blindaje

Se realizaron pruebas de blindaje midiendo la relacidn sefial a ruido en el electrodo capacitivo
introduciendo una sefial seno con una amplitud de 2 V pico a pico a una frecuencia de 60 Hz.
Se escogio la frecuencia de 60 Hz ya que se considera la frecuencia critica para analizar el

sistema al ser la frecuencia que se introduce tipicamente en forma de ruido.
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4.3.1 Blindaje Pasivo

Se conecto el anillo de guarda que recubre la placa sensora del amplificador directamente a
tierra y se midid la amplitud de la sefial de salida y la amplitud del ruido que envuelve la sefial,

el calculo de la relacion sefial a ruido se presenta a continuacion:

V.
SNR = 20log <$> (3D
iN(Ruido)
1.66V (32)
SNR = (152 mV) =10.92

Expresado en decibeles:

l1.66V
152mV

(33)

SNR,p = ZOlog( ) = 20.76 dB

La relacién sefial a ruido que presenta el electrodo utilizando un blindaje aterrizado es de 20.76

dB.

4.3.2 Blindaje Activo

Se conecto6 el anillo de guarda del electrodo capacitivo a la salida del seguidor de voltaje que

actia como acoplamiento de impedancias, como se menciona en la seccion 3.2.5, y se midio la
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amplitud de la senal de salida del electrodo, asi como la amplitud del ruido que envuelve a la

senal.

192V (34)
SR = (100 mV) 19:2
Expresado en decibeles:
92V 35)
SNRyp = 20log (100 mV) = 25.66 dB

Larelacion sefial a ruido que presenta el electrodo capacitivo cuando se utiliza un blindaje activo

es de 25.66 dB.

4.3.3 Blindaje Activo Vref

Como prueba final de blindaje se utiliz6 un blindaje activo poniendo el anillo de guarda del

electrodo capacitivo al voltaje de referencia (Vref) que se utiliza en el disefio del circuito.

1.66 36)
SNR = (87 V> = 19.08
Expresado en decibeles:
66V 37
NR; ;g =2 = 25.61dB
SNR,5 = 20log (87mV> 5.61d

La relacion sefal a ruido que presenta el electrodo utilizando un blindaje activo a un voltaje de

referencia de 2.5 V es de 25.61dB.
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4.3.4 Factor de Ruido

El factor de ruido (F) es la relacion de la relacion senal a ruido de entrada entre la sefial a ruido
de salida. El factor de ruido nos indica la degradacion en la relacion sefal a ruido y se escribe

como.

_ (SNR Entrada) (38)
~ \ SNR Salida

En términos de decibeles la expresion es:
Fup = 10log (F) (39)
Calculando el factor de ruido para la relacion sefal a ruido cuando el blindaje es pasivo se tiene:

Se calcula la relacion sefial a ruido de entrada que corresponde a la sefal del generador de ondas
donde se utilizé una sefial seno de 2 V pico a pico a una frecuencia de 60 Hz y se midi6 la

amplitud de ruido de la envolvente de la sefial que corresponde a 44.08 mV:

2.04V
44.08mV

(40)

SNR = ( > = 46.27

Utilizando la SNR de salida que corresponde a la del electrodo capacitivo con un blindaje activo

se obtiene:

46.27 41)
F=[—)=241
( 19.2 )

Expresando el factor de ruido en dB:
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46.27

Ahora se calcula el factor de ruido para el electrodo capacitivo utilizando el método de blindaje

pasivo:

46.27 43)
_'(1092) 23

Expresando el factor de ruido en dB:

46.27 44
FdB = 10[0g (W) = 6.27dB ( )

Por tltimo, se calcula el factor de ruido para el electrodo capacitivo utilizando un blindaje activo

a un voltaje de referencia Vref.

F= (@) = 2.42 “5)

Expresando el factor de ruido en dB:

46.27 46
FdB = 10l0g (m) = 3.84dB ( )

En la Tabla 7 se muestran todos los resultados de los calculos de relacion sefial a ruido de la

sefal de entrada, asi como la relacion sefial a ruido del electrodo capacitivo para los 3 distintos

tipos de blindaje.
Tabla 7 Valores calculados de factor de ruido y relacion sefial a ruido.
Blindaje Activo Blindaje Pasivo Blindaje Activo (Vref)
SNR(dB) 25.66 dB 20.76 dB 25.61 dB
F(dB) 3.81dB 6.27 dB 3.84 dB

Como se observa en la Tabla 7, el utilizar un blindaje activo en el electrodo capacitivo mejora

significativamente la relacion sefial a ruido ya sea utilizando un blindaje activo por medio de la
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retroalimentacion del seguidor de voltaje o al utilizar el voltaje de referencia (Vref), en
comparacion a utilizar un blindaje pasivo aterrizando el anillo de guarda que rodea el electrodo.
El blindaje pasivo disminuye la relacion sefial a ruido al atenuar la sefal de entrada y aumentar
el ruido en ella, aumentando el factor de ruido lo cual demuestra un deterioro considerable en
la relacion sefial a ruido. Al comparar los blindajes activos por medio de experimentacion se
escoge el blindaje activo conectando la guarda a la salida del amplificador ya que es el que

presenta mejor relacion sefial a ruido y menor factor de ruido.

4.4 Atenuacion del electrodo y distorsion armoénica total

Para probar el efecto de atenuacion de la sefial en el electrodo capacitivo y la distorsién armonica
total se hicieron pruebas utilizando distintos materiales dieléctricos de diferentes grosores entre
el electrodo capacitivo y la fuente de sefal. En la Tabla 8 se encuentran los valores de la sefial
de salida del electrodo capacitivo cuando la fuente de sefial tiene una onda seno de 2 V pico a
pico a una frecuencia de 60 Hz. Por medio del analizador de espectros modelo SR760 FFT de

la compaiia Stanford Research System, se obtuvo la distorsion armonica total (THD).

Tabla 8 Valores calculados de factor de ruido y relacion sefial a ruido.

Dieléctrico Grosor del material (mm) | Amplitud de la sefiial (Vpp) THD (%)
Sin Dieléctrico 0 1.9 1.40
Algodoén 1 0.2 1.85 2.00
Algodon 2 0.4 1.6 2.40
Poliamida 0.5 1 2.60
Microfibra 0.6 0.62 3.80
Acrilico 1 2.5 0.56 3.80
Acrilico 2 5.5 0.3 4.00
Acrilico 3 10 0.26 4.89
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Fig. 48 Distorsion armdnica total en el electrodo capacitivo para distintos materiales dieléctricos.

En la figura 48 se muestra un grafico de barras demostrando el aumento de la distorsion
armonica total con respecto al material dieléctrico entre la fuente de sefial y el electrodo

capacitivo; se probaron distintos grosores de telas y de acrilicos para medir este parametro.
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Fig. 49 Atenuacion de la sefial utilizando distintos materiales dieléctricos.
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En la figura 49 se muestra un grafico de barras ilustrando la atenuacion de la sefal al utilizar los
dieléctricos mencionados anteriormente, se observa que la sefial tiende a disminuir en amplitud
con respecto al grosor del material, para obtener la menor atenuacion y la distorsion armoénica
total mas baja el electrodo tiene que estar a una separaciéon minima con la fuente de sefial

teniendo unicamente como dieléctrico la mascara antisoldante y la capa de barniz protectora.

Fig. 50 Sistema de registro prototipo final parte frontal.

Fig. 51 Sistema de registro prototipo final parte trasera.

70



En la figura 50 y figura 51 se muestra el disefio final del prototipo que incluye el sistema de
registro y dos electrodos capacitivos de medicion incorporados en el sistema de sujecion

disefiado para poder registrar la derivacion II.

Para la obtencion de la sefial electrocardiografica se hicieron dos pruebas principales; En la
primera prueba se utiliz6 la sefial arbitraria [31] haciendo uso del generador de ondas, colocando
la terminal positiva del generador a una superficie de cobre y la referencia del generador a otra
superficie de cobre independiente, los electrodos capacitivos disefiados fueron colocados sobre
las superficies de cobre utilizando como material dieléctrico papel acetato con un grosor de 0.1

mm.

Fig. 52 Sefial simulada de ECG [31] obtenida a través del arreglo de electrodos capacitivos.

En la figura 52, se puede observar la sefial de ECG obtenida utilizando los electrodos capacitivos
disefiados y construidos, la sefal introducida a las superficies de cobre corresponde a una sefal
de 20 mV pico a pico a una frecuencia de 1 Hz. La sefial de ECG obtenida se encuentra envuelta

en ruido de 60 Hz debido a la alta sensibilidad del electrodo al ruido.
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Para la segunda prueba se colocaron los electrodos capacitivos directamente sobre la piel se
hicieron registros de dos personas para la obtencion de la sefal de ECG en la derivacion 11

mediante el arreglo descrito en la seccion anterior.

Fig. 53 Registro ECG persona 1.

2688, 8m=s S CHi~ S@8ml/ 208 . Bmns )

Fig. 54 Registro ECG persona 2.

En la figura 53 y figura 54 se muestran los registros de ECG para 2 personas utilizando el arreglo
de electrodos capacitivos haciendo contacto con la piel utilizando como material dieléctrico la
mascara antisoldante y una capa de barniz para aislar las terminales y no introducir ruido al
sistema, se observa que las dos sefiales se encuentran envueltas en ruido de 60 Hz. En la figura
53 derecha se puede observar el artefacto de respiracion que es introducido en la sefial lo cual

cambia modifica constantemente la linea de base.
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Capitulo 5

Conclusiones y Perspectivas

En este trabajo se describio el disefio, desarrollo, andlisis y caracterizacion de electrodos
capacitivos para detectar sefiales electrocardiograficas. Mediante el andlisis se demostré que
para lograr un correcto acoplamiento capacitivo es necesario utilizar un amplificador
operacional con una impedancia de entrada muy grande. El amplificador de acoplamiento
utilizado (LMP7701), permitié realizar un acoplamiento capacitivo adecuado sin atenuar

considerablemente la sefal de entrada ayudando a mejorar el rendimiento del electrodo.

El disefio y construccion de los electrodos capacitivos se realizé utilizando componentes de
montaje superficial (SMD), los cuales ayudan en la miniaturizacion del circuito a construir, se
utilizd6 un arreglo de placas paralelas donde la placa superior cuenta con el circuito de
acondicionamiento y la placa inferior es la placa sensora con mascara antisoldante que se integra

al espacio entre éste y la piel para definir el dieléctrico.

Con el sistema desarrollado fue posible obtener el registro electrocardiografico por medio de un
arreglo de electrodos capacitivos y almacenar la informacién en una memoria micro SD de para

su posterior analisis.

Se comprob¢ la utilidad de los electrodos capacitivos para poder detectar sefiales bioldgicas sin
necesidad de tener un contacto de forma directa, es posible utilizar los electrodos capacitivos a
través de distintos materiales y telas para la obtencion de biosefiales. Sin embargo, su aplicacion
requiere asegurar la definicion de factores como la distancia que define el dieléctrico, las
caracteristicas de los dispositivos de acoplamiento y acondicionamiento, asi como los circuitos

para eliminar el ruido.
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Las sefiales electrocardiograficas obtenidas por medio de los electrodos capacitivos disenados

y construidos en este trabajo presentan todavia interferencia importante de ruido de 60 Hz.

Para mejorar la relacion senal a ruido se debe de aproximar el valor de la resistencia optima de
ruido (Ro) al valor de la impedancia de la fuente tal como lo dicta el teorema de méxima
transferencia de potencia, Esto requiere de amplificadores operacionales con mejores

caracteristicas en su densidad de ruido de voltaje y corriente.

Todo el sistema es alimentado por medio de una bateria recargable Li-Po de 500 mAh la cual
es capaz de proveer energia al sistema hasta por 3 horas, el sistema de registro, a pesar de tener
una memoria de baja capacidad puede hacer registros hasta por 30 por dias, a la frecuencia de
muestreo que fue disefiado el sistema, por lo tanto, la Unica limitante para registros de mayor
duracién es la alimentacion y un correcto acoplamiento capacitivo en los electrodos de

medicion.

Como trabajo a futuro se propone minimizar el sistema de adquisicion y alimentacion utilizando
el microcontrolador en su empaquetado de montaje superficial, asi como el convertidor DC-DC

por uno de mayor eficiencia y menor tamafio.

Elaborar un algoritmo de andlisis automatico de la informacion capaz de leer el contenido de la
memoria micro SD y desplegarlo graficamente en una interfaz grafica amigable para el usuario

final.

Disefiar un electrodo capacitivo haciendo uso de circuitos impresos multi-capa y tecnologia de
orificio metalizado tratando de disminuir el ancho del electrodo, asi como el ruido inducido por

el acople mecanico que existe al utilizar el método de placas paralelas.
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Construir un electrodo capacitivo utilizando una placa sensora del tipo esférica que pueda ser
presionada contra la piel o material utilizado envolviendo el electrodo con la fuente de sefial a

medir asegurando un mejor acoplamiento capacitivo.

Incluir una etapa de filtrado extra para el sistema para asegurar la supresion total de la senal de
linea de 60 Hz, asi como un circuito corrector de basal para eliminar el artefacto de la respiracion

y otras interferencias que alteren la linea de base de la seal.

Disefiar un sistema de sujecion que pueda ser utilizado mas comodamente por mujeres y

utilizando otras derivaciones para el registro.

Elaborar un sistema de blindaje para cada electrodo capacitivo para disminuir las interferencias

y ruido externo.
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