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RESUMEN

TITULO: DESARROLLO DE UN AMPLIFICADOR ELECTROCARDIOGRAFICO
MULTICANAL

AUTOR: SARMIENTO ALVAREZ, Luis Omar
PALABRAS CLAVES: ECG, bioinstumentacion, electrocardiégrafo.
DESCRIPCION:

El objetivo de este trabajo esta orientado al disefio y construccion de un amplificador
electrocardiografico multicanal, una interfaz de adquisicién de datos para PC via puerto
paralelo y un software de visualizacion elaborado conjuntamente en lenguajes ensamblador,
C y Matlab. Para llegar al disefio se hace una revisién acerca del origen de los
biopotenciales con el fin de caracterizar la sefal bioeléctrica; de la incidencia de los
electrodos en el disefio de la instrumentacién para seleccionar las caracteristicas del tipo de
preamplificador a emplear; de las interferencias en el registro de eventos bioeléctricos con el
fin de seleccionar las técnicas que minimicen el ruido; y de la adquisicién de biopotenciales
con amplificadores operacionales para seleccionar la estructura mas éptima acorde al tipo
de sefial que desea ser amplificada ya sea bipolar o monopolar.

Se presentan los resultados obtenidos con el CARDIOSCAN, un sistema de adquisicion de
datos biolégicos constituido por una tarjeta de circuito impreso de menos de 200 cm?. Los
elementos empleados son de facil consecucion y bajo precio, optimizados para procesar
sefiales de baja amplitud y alta impedancia de fuente, limitar el ancho de banda a valores
entre 0.05 y 100 Hz (cascada de filtros activos pasa altas de segundo orden y pasa bajas de
cuarto orden), reducir interferencias (circuito manejador de pierna derecha), y digitalizar,
aislar y transmitir la sefial por el puerto paralelo con una resolucuén de 12 bits.

El software de adquisicion elaborado en Asambler y C, y el de visualizacion elaborado en
Matlab, permite capturar las derivaciones estandar I, Il y Il de naturaleza bipolar y una de las
derivaciones precordiales de caracter monopolar. A partir éstas, se obtiene, siguiendo las
ecuaciones extraidas del tridngulo de Einthoven, los registros bipolares aumentados aVR,
aVL y aVF. En total pueden visualizarse siete derivaciones electrocardiograficas.

;Proyecto de Grado.
Facultad de Ciencias Fisico Mecanicas. Maestria en Potencia Eléctrica. Jaime Barrero
Pérez.
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ABSTRACT

TITLE: DEVELOP OF AN ELECTROCARDIGRAPH AMPLIFIER MULTICANAL
AUTHOR: SARMIENTO ALVAREZ, Luis Omar

KEY WORKS: ECG, bioinstumentation, electrocardigraph.

DESCRIPTION:

The objective of this work this oriented to the design and construction of a multi-channel
electrocardiographic amplifier, an interface of data acquisition for PC via parallel port and a
software of visualization elaborated jointly in assembly languages, C and Matlab. In order to
arrive at the design a revision is made about the origin of the biopotenciales with the purpose
of characterizing the bioelectric signal; of the incidence of the electrodes in the design of the
instrumentation to select the characteristics of the type of preamplifier to use; of the
interferences in the registry of bioelectrics events with the purpose of selecting the
techniques that diminish the noise; and of the acquisition of biopotencials with op amps to
select the agreed most optimal structure to the type of signal that wishes to be amplified or
bipolar or monopole.

The results obtained with the CARDIOSCAN appear, a system of biological data acquisition
constituted by a printed circuit board of less than 200 cm2. The used elements are of easy
attainment and low price, optimized to process signals of low amplitude and discharge source
impedance, to limit the bandwidth values between 0,05 and 100 Hertz (cracked of active
filters it passes discharges of second order and it passes losses of fourth order), to reduce
interferences (driven leg right circuit), and to digitize, to isolate and to transmit the signal by
the parallel port with one resolucudén of 12 bits.

The software of acquisition elaborated in Asambler and C, and the one of visualization
elaborated in Matlab, allows to capture derivations standard I, 1l and Il of sincerely bipolar
nature and one of derivaciones of monopole character. To divide these, it is obtained,
following the equations extracted of the triangle of Einthoven, the bipolar registries increased
aVR, aVL and aVF. Altogether seven electrocardiographic derivations can visualize.

;Proyect of Grade.
Faculty of Sciences Physique Mechanics. Master in Electric Power. Jaime Barrero Pérez.
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INTRODUCCION

A finales del afio 1997 se realizd un proyecto de pregrado sobre adquisicidon
de sefiales cardiacas [18] el primero en su tipo en la Universidad Industrial de
Santander. Fundamentalmente con este trabajo se origind la linea de
investigacion en Bioingenieria, que a su vez aporto al curriculo de ingenierias
eléctrica y electronica una materia electiva denominada Bioelectricidad. Un
resumen de ese trabajo puede encontrarse en las ediciones 36 y 37 de la

revista Mundo Eléctrico Colombiano [1], [2].

La interfase también llamo la atencion de algunos especialistas de la clinica
Carlos Ardila Lulle quienes luego de una evaluacion sugirieron algunas
mejoras, entre las que se destaca la posibilidad de tomar y visualizar en
forma simultanea varias derivaciones electrocardiograficas debido a que el
trabajo de ese entonces permitia unicamente la adquisicion de una
derivacion a la vez; mejorar la calidad del registro obtenido pues se
presentaba una notable atenuacién de la onda R; aumentar la relacion de
rechazo en modo comun para disminuir el ruido de la red eléctrica; evitar la
instalacion de tarjetas dentro del computador; y ofrecer una interfase mas

amigable con el usuario.

Posterior al trabajo mencionado, otros similares [19][20]no hicieron mejoras
con respecto a la simultaneidad de canales ni sobre la calidad de la sefial por
lo que se dio inicio el disefio de un nuevo sistema que mejorara las
deficiencias descritas anteriormente con parametros adicionales de disefio
relativos a menor costo y tamafo. Los resultados obtenidos asi como una
memoria sobre los temas investigados que llevaron a la realizacion del

proyecto, se describen en este texto.



En el capitulo primero se hace una breve revision acerca de la actividad
eléctrica cardiaca, iniciando con una presentaciéon del origen de los
biopotenciales. En la seccién final sobre electrocardiografia se detallan las
diferentes derivaciones electrocardiograficas y se concluye que algunas
derivaciones pueden ser obtenidas a partir de otras aplicando sencillas
expresiones algebraicas extraidas del triangulo de Einthoven. Este resultado
permite disminuir el hardware y los costos de fabricacion por lo que se

constituye en una estrategia de disefio en el desarrollo del presente trabajo.

El capitulo segundo analiza la incidencia de los electrodos en el disefo de la
bioinstrumentacion pues son parte esencial de la impedancia de la fuente de
sefal. Se analiza el voltaje de offset del electrodo y sus implicaciones en la
ganancia de la etapa preamplificadora y de filtrado. Se explora también la
influencia de las impedancias a la frecuencia de la red y a las mas bajas
frecuencias del ancho de banda fisiologico sobre el voltaje de ruido y la
densidad de ruido a la entrada del amplificador, de donde se concluye el tipo

de entrada necesaria, bipolar o FET para una aplicacion biolégica particular.

La interferencia en el registro de eventos bioeléctricos es el tema del capitulo
3. Alli se revisa el origen de las interferencias originadas por corrientes en el
cuerpo del paciente, en el amplificador y en los cables de medida. Tales
corrientes originan los voltajes de modo comun que de no ser correctamente
tratados se convierten en sefales de modo diferencial y son amplificadas
junto con la sefial bioeléctrica de interés. Una vez determinado el origen de
las interferencias se plantean alternativas para la reduccién y se describe y
analiza el circuito manejador de pierna derecha como la mejor opcién para la

minimizacion de los voltajes de modo comun.



El capitulo cuatro se refiere a la adquisicion de biopotenciales con
amplificadores operacionales. Se presentan los criterios de disefio de la
bioinstruementaciéon y las estructuras basadas en sensado con dos y tres
electrodos. Se revisan los amplificadores con uno, dos y tres amplificadores
operacionales y se finaliza con el amplificador multicanal optimizado para

adquisicion de sefales monopolares.

El capitulo cinco presenta los resultados del proyecto. Se describe en detalle
el prototipo CARDIOSCAN vy cada uno de sus componentes, iniciando con el
amplificador de instrumentacién INA114; la etapa de filtrado, compuesta por
un filtro pasa altas de segundo orden y un pasa bajas de cuarto orden; la
etapa de amplificacién y suma, el terminal central de Wilson y manejador de
pierna derecha; la etapa de conversién analdgica a digital basada en el
sistema ADS7870, incluyendo los modos de operacion y registros,
operaciones de escritura, lectura y forma de iniciar de una conversion a
través de la interfase serial; y la etapa de aislamiento digital basada en el
ISO150 encargada de llevar en forma aislada los datos seriales del conversor

al puerto paralelo del PC.

Finalmente, el capitulo seis presenta el software de adquisicion y
procesamiento de sefial realizado en Matlab, lenguaje C vy lenguaje
ensamblador, con cuatro rutinas fundamentales: inicializacién, escritura en

registros, lectura de datos y visualizacion.

La terminacion de este proyecto se constituye a la vez en el inicio de uno
nuevo, en el que los objetivos estaran mas centrados en el procesado digital
de la sefal desde el punto de vista del filtrado fijo 6 adaptativo, extraccion de
caracteristicas relevantes como la deteccion y sustraccion del complejo QRS,
analisis en el dominio del tiempo y de la frecuencia y técnicas de compresion

para el almacenamiento eficiente de bases de datos.



Es deseo del autor que gracias al lenguaje sencillo y a la inclusién de temas
en ocasiones muy basicos, este documento sea empleado como texto de
consulta en la materia Bioelectricidad de los actuales programas de
ingenieria Eléctrica y Electronica asi como del futuro programa en ingenieria

Biomédica, entre otros.



1. ACTIVIDAD ELECTRICA CARDIACA

En esta seccion se hace una revision sobre el origen de los biopotenciales y

electrocardiografia.

1.1 ORIGEN DE LOS BIOPOTENCIALES.

La unidad viva basica del cuerpo es la célula y cada érgano es un agregado
de muchas células. Cada tipo de células realiza una funcion particular, pero
todas ellas requieren de casi el mismo tipo de nutrientes para el
mantenimiento de la vida. La Tabla 1, muestra parte de la composicion
quimica dentro y fuera de la célula, especialmente aquellos iones que

contribuyen a la actividad eléctrica.

Tabla 1. Detalle de la composicion quimica de los fluidos intra y extracelular
[21].

Nutrientes | Fluido Extracelular | Fluido Intracelular Permeabilidad
(mmol/litro) (mmol/litro) (cm/s)
Na+ 146 11 1.9¥10°°
K+ 4 150 2.1*10°
Cr 125 5 3.9*10°

La pared celular es semipermeable, pues permite que algunos iones pasen
con relativa facilidad como en el caso del potasio y del cloro, mientras

restringe a otros como en el caso del sodio.



Como resultado del movimiento cinético normal de la materia, los iones se
difunden a través de la membrana en busca del punto de equilibrio. Para
impedir que esto suceda, existe un mecanismo conocido como la Bomba de
Sodio-Potasio, el cual se encarga de mantener las concentraciones en sus
niveles adecuados de la tabla 1, regresando tres iones de sodio al interior de
la membrana por cada idén de potasio llevado al exterior. Se mantiene asi una
desigualdad en la concentracién ionica, que resulta en una diferencia de
potencial denominada potencial de membrana en reposo, con lo cual la

célula se polariza.

Puesto que el interior de la célula es menos positivo que el exterior, se dice
que el interior de la célula en reposo es negativa con respecto al exterior en
una cantidad comprendida entre 70 y 90 milivoltios. El potencial real es
derivado de la ecuacion de Goldman para tres iones a una temperatura de 37

grados centigrados asi:

——611nHPK[K] +P, [Na] +P,LC11 E (1.1)

op k7|, + Pl Na'|, + P I,

donde el subindice i denota el interior de la célula, o el exterior, P, esla

permeabilidad del idn x, y [X] la concentracion del ion X.

Introduciendo los valores consignados en la Tabla 1. a una temperatura de
37 °C (310 K) se encuentra que el potencial es de —86.5 mV. Si se tiene en
cuenta un solo ion, por ejemplo el potasio, la ecuacion de Goldman toma el
nombre de ecuacion de Nernst y el potencial resultante es de -94.5 mV.
Estos resultados verifican la idea de que el potencial membrana en reposo

en una célula depende principalmente del flujo del potasio.



Figura 1. Potencial de accion tipico en una célula.
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Fuente: Autor del proyecto.

Cuando la célula es excitada, ya sea por estimulos eléctricos, compresion
mecanica de la fibra o por aplicacion de sustancias quimicas, la naturaleza
de pared celular cambia abruptamente, y esta llega a ser permeable a los
iones de sodio. Los iones de sodio se precipitan hacia el interior de la célula
y los iones de potasio lo hacen hacia el exterior. El resultado es el potencial
de accion de la Figura 1, cuyo efecto es aumentar abruptamente el potencial
a valores entre +20 y +40 mV. A este estado se le denomina despolarizacion;
a la parte positiva del potencial de accion se le denomina potencial inverso.
Algunos milisegundos después la membrana se torna mas permeable a los
iones de potasio, los cuales se mueven hacia el exterior por difusion
haciendo retornar el potencial negativo normal a la membrana. A este efecto
se le denomina repolarizacion. En un tejido, el disturbio de la

despolarizacion de una célula es propagado a la siguiente hasta que el tejido



entero se despolariza. En un mdusculo, la propagacion de un potencial de

accion produce la contraccién muscular.

1.2. BIOPOTENCIALES CARDIACOS.

El corazon consiste de dos musculos principales, el auricular y el ventricular,
los cuales estan formados por una fusién de células, que conducen la
despolarizacién de una célula a una célula adyacente. Ademas cuenta con
un sistema de conduccion especial que consiste del nodo sinoauricular (SA),

el haz de his, el nodo auriculo ventricular y las fibras de purkinge (figura 2).

El nodo SA sirve como marcapaso del corazén. Las fibras que lo componen
muestran la mayor capacidad para autoexcitarse en todo el corazén, debido
a una natural fuga de iones de potasio a través de la membrana, que le
permite mostrar un potencial de reposo de solo -55 a -60 mV, y un potencial
inverso con un pico de +20 mV. Estas caracteristicas eléctricas le permiten
al nodo S-A controlar la frecuencia de latidos de todo el corazén a razon de
70 u 80 veces por minuto. El nodo SA es controlado por el sistema nervioso
autonomo de tal forma que la frecuencia de latidos puede ser ajustada

automaticamente segun los requerimientos.

Cuando el nodo SA descarga un pulso, las corrientes eléctricas se propagan
por las auriculas a una velocidad cercana a los 30 cm/s, causando su
contraccién. La sangre en las auriculas es forzada entonces a través de las

valvulas unidireccionales mitral y tricuspide a los ventriculos.

El nodo SA se conecta directamente con el nodo auriculo ventricular (nodo
A-V) y luego con el haz de Hiz, en donde la velocidad de conduccion es

mayor, del orden de 45 cm/s. Este camino conductivo lleva el impulso



eléctrico a los ventriculos, como se observa en la figura 2. Pero como no es
deseable para los ventriculos contraerse en respuesta a un potencial de
accion antes de que las auriculas hayan vaciado su contenido, entonces el

nodo AV introduce un retardo. Esta es su funcion.

Las células del musculo ventricular son excitadas por las fibras de purkinge
en donde la velocidad de conduccién es mucho mas rapida, del orden de 200
a 400 cm/s. Estas fibras parten del nodo AV mediante un haz comun el cual
se divide luego en dos ramas, la izquierda y la derecha, y posteriormente se
ramifican en las denominadas fibras de Purkinge. La contraccion ventricular
provoca que el contenido de los ventriculos sea impulsado al sistema

circulatorio periférico a través de las valvulas pulmonar y aértica.

La conduccion del impulso cardiaco entre los nodos SA y AV tarda alrededor
de 40 ms y es luego retrasada por el nodo AV por cerca de 110 ms.
Finalmente la conduccién en las ramas es rapida y tarda unos 60 ms en

alcanzar la mas alejada de las fibras de Purkinge.



Figura 2. Potenciales de accion en funcién del tiempo en diferentes regiones

del corazon.
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Fuente: Disefioy construccion de una interfase para la adquisicién de sefiales
ecg [18].

1.3 EL ELECTROCARDIOGRAMA.

La sefal eléctrica que produce la contraccion de los musculos cardiacos
puede ser detectada ubicando electrodos superficiales en el pecho del
paciente. Su representacion grafica en funcion del tiempo se denomina
electrocardiograma (ECG). EIl ejemplo de un ECG tipico se muestra en la
parte inferior de la figura 2. Esta forma de onda puede interpretarse como la

suma instantanea de los potenciales de accién producidos en las diferentes
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regiones del sistema de conduccion del corazén. En este ECG se observa
como el lento movimiento de despolarizacién de las auriculas derecha e
izquierda iniciada en el nodo S.A. produce la onda P. Si esta onda esta
ausente o con deformaciones, ello implica que el estimulo se origin6 fuera
del nodo SA.

El retraso producido por el nodo AV, origina una region isoeléctrica después
de la onda P, hasta cuando el sistema de Purkinge inicia deliberadamente el
estimulo al musculo ventricular y ocurre el inicio de la onda Q. EI tiempo
transcurrido desde el comienzo de la onda P y el inicio del complejo QRS se
denomina intervalo P-R y normalmente dura entre 120 y 200 ms. Cuando
este intervalo se prolonga mas alla de los 200 ms puede considerarse que
existe un retardo en la conduccién en el nodo AV. Posteriormente el rapido
inicio de la despolarizacion del musculo ventricular produce la onda R. La
fase final de la despolarizacion ocurre cuando la excitacion se expande hasta
la base de los ventriculos creando la onda S. En conjunto este complejo
representa el tiempo que requiere el impulso para difundirse a través del haz
de His y sus ramas, normalmente 90 ms. Si el tiempo del complejo supera los
120 ms, ello indica que los ventriculos han sido estimulados en una forma

anormal y mas lenta, por ejemplo en un bloqueo en rama.

El segmento ST representa el tiempo que transcurre entre la finalizacion de
la despolarizacion y el inicio de la repolarizacion de los musculos
ventriculares. El segmento puede hallarse elevado o deprimido si existen
lesiones en los musculos, tal como en el infarto agudo del miocardio. Este
segmento dura entre 50 y 150 ms. La onda T u onda de repolarizacion
ventricular, representa la fase de recuperacién después de la contraccion.
Si la repolarizaciéon es anormal la onda T puede hallarse invertida o deforme.
Existe también una onda T auricular que se presenta cuando las auriculas se

repolarizan, pero justo en ese momento se esta registrando el complejo
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QRS. Por esta razén la onda T auricular rara vez se observa en un ECG. El
intervalo normal entre dos complejos QRS sucesivos es de
aproximadamente 0.83 seg. lo cual nos da una frecuancia cardiaca de 72

latidos por minuto. Informacion complementaria refiérase al a anexo 5.

1.4. ELECTROCARDIOGRAFIA.

La Electrocardiografia es el arte de analizar la actividad eléctrica del corazén
midiendo sobre la superficie del cuerpo los potenciales resultantes de esta

actividad eléctrica.

El corazon se puede mirar como un generador eléctrico encerrado en un
volumen conductor, el cuerpo. Por fortuna, éste se comporta como un medio
resistivo para las frecuencias que intervienen en el electrocardiograma, y no
provoca deformaciones significativas de las formas de onda en su

transmisién a la superficie del cuerpo.

En el corazén normal, se puede considerar que la corriente fluye
principalmente en la direccidon base apice durante casi todo el ciclo de
despolarizacion, excepto muy hacia el final, lo cual llevé a Einthoven a
postular que la excitacion cardiaca podria ser modelada como un vector
variante en el tiempo. En electrocardiografia este vector se proyecta a lo
largo de ejes definidos sobre dos planos de referencia, el frontal y el
transverso. La grabacion de estas proyecciones se denomina

electrocardiograma.
En el plano frontal se registran 6 derivaciones. Una derivacion

electrocardiografica es una ordenacion especifica de electrodos conectados

a las entradas de un amplificador. Estas pueden ser bipolares y
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monopolares. Son bipolares cuando los electrodos experimentan variaciones
importantes de potencial con el latido del corazén, y los potenciales
registrados son la diferencia instantdanea que existe entre los dos electrodos.
Una derivacion monopolar combina un electrodo de exploracion, que
experimenta considerables variaciones de potencial, con un electrodo

indiferente que experimenta relativamente poco cambio.

Tres de éstas, las derivaciones bipolares estandar, denominadas |, Il y Ill,
forman el triangulo de Einthoven mostrado en la figura 3. El signo positivo
indica cual electrodo va a la entrada positiva del amplificador de

instrumentacion.

Figura 3. Triangulo Einthoven y ejes cardiacos vistos por las derivaciones

en el plano frontal.
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Fuente: autor del proyecto.

Las restantes derivaciones del plano frontal son monopolares, a decir, VR,
VL y VF. Estas utilizan como electrodo indiferente el terminal central de
Wilson, formado al unir las tres extremidades a través de resistencias

eléctricas en un punto comun. Los ejes cardiacos vistos por estas seis
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derivaciones en el plano frontal se representan en el extremo derecho de la

Figura 3.

Figura 4. Posicion de los electrodos para el ECG en el plano frontal.
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Fuente: autor del proyecto.

Las conexiones eléctricas para las seis derivaciones en el plano frontal se

muestran en la Figura 4. Se determinan inmediatamente las siguientes

relaciones:

I=LA- RA (2)
II=LL-RA 3)
II=LL-LA (4)

Donde LA, RA y LL son los potenciales sobre el brazo izquierdo, brazo
derecho y pierna izquierda, respectivamente, y los amplificadores utilizados

son diferenciales.
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En la parte inferior de la Figura 4, puede apreciarse que el voltaje del nodo
TC, terminal central de Wilson, es el promedio de los voltajes de las

extremidades sensadas,

_RA- LA- LL
3

7C (5

de tal forma que las salidas del amplificador para cada derivacién monopolar

son las siguientes:

- (éA- LL) ©)
VL:2LA—(;€A—LL) -
VF:2LL—(13€A+LA) ®

Las derivaciones monopolares desde los inicios de la electrocardiografia
fueron poco usados debido a la baja sensibilidad de los equipos existentes
en esa época, por lo que se popularizaron las derivaciones monopolares
aumentadas estandar aVR, aVL y aVF, obtenidas al remover la conexion
entre la extremidad que se estd midiendo y el terminal central de Wilson.
Esto no afecta la direccién del vector derivativo pero si incrementa en un

50% la amplitud de la sefial. Estas derivaciones se muestran en la Figura 5.
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Figura 5. Derivaciones electrocardiograficas monopolares aumentadas.
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Fuente: autor del proyecto.

Las derivaciones monopolares son redundantes si se tiene en cuenta los
datos que proporcionan, pues éstos pueden ser obtenidos a partir de las
derivaciones estandar, sin embargo, son utiles desde el punto de vista
clinico, pues permiten romper el plano frontal en sectores de 30 grados para

el analisis rapido.

En la Figura 5, puede verse que para la medicién de la derivacion aVR, TC
es el promedio de las tensiones en LA y LL, de tal forma, que la salida del
amplificador sera la diferencia entre RA'y TC. Con un analisis similar puede

demostrarse que las derivaciones monopolares son iguales a

_2RA-(LA+LL)

aVR (9)
aVL:zLA—(zzeAuL) 10)
Ly = 2LL= (RA+ LA) D

Comparando las ecuaciones 6, 7 y 8 con las ecuaciones 9, 10 y 11
respectivamente, se encuentra que la relacion entre las derivaciones

monopolares aumentadas y las monopolares, es igual a 3/2, de donde se
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comprueba que las derivaciones mopolores aumentadas son un 50%

mayores en amplitud que las monopolares, como se habia descrito antes.

Puesto que la relacion entre las mopolorares aumentadas y las mopolares es
3/2, puede obtenerse las primeras a partir de las segundas, multiplicando
por un factor de 1.5. Respecto a las bipolares, puede demostrarse
facilimente que éstas pueden ser obtenidas con los datos de las

monopolares, mediante las relaciones:

I=VL- VR (11)
11 =VF -VR (12)
HI=VF -VL (13)

donde VR,VL y VF estan dadas por las ecuaciones 6,7 y 8, respectivamente.

En el plano tranverso se registran seis derivaciones monopolares adicionales
denominadas derivaciones precordiales. Estas se toman entre un lugar bien
definido sobre la pared del pecho y el terminal central de Wilson. En la

Figura 6, puede observarse la configuracién circuital.

De todo lo anterior, puede concluirse que las derivaciones
electrocardiograficas estandar pueden ser obtenidas tomando solamente las
derivaciones monopolares VR, VL y VF y a partir de ellas obtener las
derivaciones bipolares |, Il, lll, aVR, aVL y aVF; 6 si se desea, adquirir las
derivaciones I, Il, y lll y a partir de éstas calcular las seis restantes. La ultima

opcion mencionada fue la implementada en este proyecto.
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Figura 6. Derivaciones precordiales V1 a V6. C es uno de los 6 electrodos

conectados al pecho del paciente.
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Fuente: autor del proyecto.
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2. INCIDENCIA DE LOS ELECTRODOS EN EL DISENO DE LA
BIOISTRUMENTACION

A continuacién se hace una revision sobre electrodos con el fin de conocer la

incidencia de éstos en el disefio.

2.1 INTRODUCCION

Los electrodos son los transductores empleados para realizar mediciones
bioeléctricas y se constituyen en la impedancia de la fuente del generador
eléctrico cardiaco. Por tal motivo, en este capitulo se describe qué
caracteristicas deben tenerse en cuenta para el disefio de la

instrumentacion.

Varios tipos de electrodos son usados para diferentes aplicaciones. Se
revisan aqui dos tipos de electrodos que son regularmente empleados en
tales mediciones, el electrodo de Ag-AgCl (Plata cloruro de plata) y el de
Carbon. Estos dos tipos pueden ser vistos como representativos de dos
principales grupos de electrodos los no polarizables y los polarizables. Las
propiedades eléctricas del Ag-AgCl son superiores a los electrodos de
Carbdn pero estos ultimos tienen la ventaja de ser inmunes a las radiaciones

electromagnéticas.

Un modelo tipico de las propiedades eléctricas de un electrodo sobre la piel
se muestran en la Figura 7. Desde hace varias décadas, se ha estudiado
[22][23] la conducta del electrodo para analizar los variados mecanismos

quimicos que suceden en la interfase electrodo piel. Sin embargo, los
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valores practicos de éstos analisis son a menudo deteriorados por el hecho
de que solo la interfase electrodo electrolito es tomada en el informe. Los
experimentos son realizados con electrodos en soluciones salinas o con
pares de electrodos conectados entre si con una pasta electrolitica entre
ellos.

Cuando se comparan los resultados de estos experimentos y se toma en
consideracion las mediciones llevadas a cabo con electrodos en una
situacion biomédica real, éstos difieren fuertemente de los valores medidos
en el laboratorio por lo que los modelos eléctricos presentados son valederos
solo en algunas situaciones especificas. Por lo tanto, para facilitar el analisis
al disefiador, la interfase electrodo piel puede ser considerada como una caja
negra con solo tres parametros importantes: voltaje de offset, impedancia a
la frecuencia de la red eléctrica e impedancia a frecuencias entre 0.1y 1 Hz
[9]. Con éstos parametros la fuente de sefal se puede modelar
suficientemente y esto permite determinar las especificaciones requeridas
para la instrumentacion biomédica. En la siguiente seccion se da una

descripcion de estos tres parametros del electrodo.
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Figura 7. Electrodo superficial con pasta electrolitica sobre la piel y circuito

equivalente eléctrico [24].
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Fuente: autor del proyecto.

2.2. EL VOLTAJE DE OFFSET DEL ELECTRODO.

Entre dos electrodos superficiales generalmente se registra una lenta
variacion de voltaje. Su magnitud, llamada voltaje de offset es usualmente
mucho mayor que la sefal fisiolégica, mientras que su contenido en
frecuencia es mucho menor. La instrumentacién debera disefarse de tal

forma que no ocurra saturacion debido a esta sefal de entrada.

En teoria, un electrodo de Ag-AgCl se aproxima a un electrodo
perfectamente no polarizable, esto es: el voltaje a través del electrodo es
independiente de la corriente que lo atraviesa. El voltaje en este electrodo es
determinado  por las reacciones de oxidacion-reduccién que tienen lugar

entre el electrodo y el gel formandose una celda galvanica con un voltaje de
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semicelda bien definido con un valor tedrico para el Ag-AgCl de +0.223mv a
25°C; aunque la mayoria de las publicaciones se refieren a voltajes de offset
de unos cuantos milivoltios con electrodos de Ag- AgClI sobre una piel limpia.
Los electrodos de Carbon podrian aproximarse a electrodos perfectamente
polarizables, esto es, no se producen voltajes de semicelda, puesto que,
segun la teoria quimica, no se presentan reacciones de oxido reduccion en
la interfase electrolito carbén. Sin embargo, si fluye corriente a través del
area activa del electrodo se genera lo que se conoce como sobrevoltaje.
Esta corriente es causada principalmente por la corriente de polarizacion del
amplificador, en el orden de los nanoamperios para las entradas bipolares y
picoamperios para las entradas FET. Las publicaciones sobre electrodos de

Carbon se refieren a sobrevoltajes pequefos menores a 10 mV.

En la practica, se observan voltajes de offset de varias décimas de milivoltios
en electrodos de Ag-AgCl y sobre 100mV en electrodos de Carbon. Esto
indica claramente que la teoria de la corriente no describe adecuadamente la
interfase electrodo electrolito pues no toma en cuenta completamente la
interfase electrolito piel. Newman en 1978, Figura 7, sugiere un potencial de
semicelda adicional entre la pasta del electrodo y la piel. Acorde a este
modelo, se presentan diferentes concentraciones de iones dependiendo de la

localizacién del electrodo, lo cual genera voltajes de offset adicionales.

El voltaje de offset tiene implicaciones importantes en el disefio de la
instrumentacion pues define la maxima ganancia en la etapa de
preamplificacion e impone la introduccién de una etapa de filtrado pasa altas
cuya frecuencia de corte es tipicamente 0.05 Hz en aplicaciones
electrocardiograficas estandar. Los detalles constructivos teniendo en

cuenta este voltaje se hallan en la seccién 5.2.1.
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2.3. IMPEDANCIA DEL ELECTRODO A LA FRECUENCIA DE LA RED.

La media y la varianza en la impedancia del electrodo son importantes con
respecto a la susceptibilidad del registro bioeléctrico a las interferencias
inducidas por la red eléctrica. Se ha encontrado que la magnitud de la
impedancia de electrodos de Ag-AgCl a la frecuencia de la red es de 50K

para electrodos neonatales de 0.2 cm? y de 100 K para electrodos de
monitoreo de 3.2 cm? (Grimbergen, 1992). En la determinacion del valor de
la impedancia, Grimbergen encontré que la magnitud y tipo de corriente, asi
como la edad y sexo del paciente no influencian significativamente los
valores de impedancia; pero si se prepara la piel usando un fino papel
abrasivo, el valor se reduce drasticamente a valores en el orden de 0.6 K .
Las incidencia de este parametro en el registro bioeléctrico se analiza en la

seccion 2.5.

2.4. IMPEDANCIA DEL ELECTRODO A LAS MAS BAJAS FRECUENCIAS
DE INTERES.

En casi todos los estudios sobre impedancias de electrodos de Ag-AgCl se
reporta un comportamiento de primer orden con un polo entre 0.1 y 100Hz lo
que sugiere que la impedancia del electrodo se aproxima a un condensador y
una resistencia en paralelo. Sin embargo los valores de las partes capacitiva
y resistiva de la impedancia del electrodo encontradas en diferentes estudios
difieren considerablemente. La situacion se ilustra en la Figura 11, en donde
se grafica el resultado de cinco estudios sobre impedancias de electrodos de
Ag-AgCI [3 - 7].
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Figura 8. Resultado de cinco estudios de impedancia del electrodo de Ag-

AgCl sobre piel humana.
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Fuente: The modelling of biopotencial recordings and its amplification for

inastrumetation desing. Coen Metting Van Rijn.

(1) Rosell et al. (1998), area del electrodo 0.55 cm2, promedio de 100 medidas en 10
sujetos, piel sin preparar. [3]

(2) Yamamoto and Yamamoto (1976), area del electrodo 0.66 cm2, promedio de 2
mediciones en un sujeto, piel sin preparar. [4]

(3) Brinkman (1993), area del electrodo 0.38 cm2, promedio de 4 mediciones en 1 sujeto,
piel sin preparar. [5]

(4) Almasi and Schmih (1970), area del electro 0.5 cm2, promedio de 27 mediciones en 27
sujetos. Piel sin preparar. [6]

(5) Spekhorst et al. (1988), area del electro 0.5 cm2, promedio de 2 mediciones en 1 sujeto.

Piel limpiada con alcohol etilico y levemente frotada. [7]

El estudio mostrado en la Figura 8. revela grandes variaciones en la
impedancia del electrodo. Estas diferencias podrian ser causadas
parcialmente por diferencias en el tamafo del electrodo, en las condiciones
de la piel y por diferencias en el area pasta-electrodo sobre la piel. Sin

embargo el area del electrodo no difiere mas que en un factor de 2 y se
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declaré que la piel no se preparé en cuatro estudios. Desafortunadamente el
area pasta-electrodo sobre la piel no fue documentada en estos estudios
aungue un valor de 2 cm? es tipico en aplicaciones biomédicas. El estudio
Rosell reporta una gran variacion en la impedancia del electrodo a 1Hz: se
encuentra un promedio de aproximadamente 100K con extremos en
aproximadamente 10k 'y 1M . Al parecer, las variaciones entre las
propiedades de la piel de diferentes personas, diferencias entre marcas de
electrodos y pasta para electrodo y diferencias en el area pasta-electrodo
sobre la piel puede resultar en grandes diferencias en la impedancia del
electrodo, aun si el material del electrodo, el tamafio y la preparacién de la
piel son idénticas para la mayor parte de ellas. Note que esta es
exactamente la situacion encontrada en un ambiente clinico donde son

usados diferentes electrodos, pastas y métodos de preparacion de la piel.

Del estudio presentado se deduce que la impedancia del electrodo
especialmente a bajas frecuencias, es dificil de predecir. Lo mas que puede
decirse, es que deben considerarse impedancias de fuente en las bajas

frecuencias del espectro fisioldgico hasta aproximadamente de 1M

2.5. INCIDENCIA DEL ELECTRODO EN LA ELECCION DEL
AMPLIFICADOR.

2.5.1. El ruido en un amplificador. Este puede ser representado por una
fuente de voltaje y una fuente de corriente In en las entradas del amplificador
como se observa en al figura 9 [26], donde v e i son el voltaje de ruido
equivalente a la entrada y la corriente de ruido referida a la entrada,
respectivamente. El efecto producido por viZ en la salida es independiente de

la magnitud de la impedancia de la fuente mientras que el efecto de i es
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proporcional a tal magnitud, de tal forma que la impedancia de fuente
determina la eleccion entre una entrada a transistor bipolar o una entrada
FET. Los FET de bajo ruido tienen despreciable corriente de ruido (el ruido
causado por la corriente de ruido es mas bajo que el ruido térmico de la
resistencia de la fuente) pero mayor voltaje de ruido a frecuencias menores
que 10 Hz comparado con los bipolares. Consecuentemente, con
impedancias de fuente menores que unos pocos megaOhmios, un ruido total

minimo se puede lograr con entradas bipolares[9].

La meta no sélo es minimizar el voltaje de salida total que su valor crece para
bajas frecuencias debido al ruido de Flicker y es blanco (Ruido de Jhonson y
shot ) a partir de un punto importante denominado esquina de frecuencia (1/f

corner), parametro que define la calidad de los operacionales, distinguiendo

los de bajo ruido de los de propdsito general.

Figura 9. Fuentes de ruido en un amplificador operacional.
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Fuente: autor del proyecto.

El ruido de Flicker también llamado ruido de contacto o de 1/f, se cree es causado por la
fluctuacién de conductividad debido a un contacto imperfecto entre dos materiales.

El ruido de Johnson o ruido térmico es el generado por un elemento resistivo debido al
movimiento térmico de electrones en su interior. El ruido Shot esta asociado a la corriente a
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Figura 10. Grafica de la densidad espectral de voltaje de ruido y densidad

espectral de corriente de ruido para un amplificador de precision tipico.
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Observando las hojas de datos de los fabricantes, puede decirse que los
amplificadores de bajo ruido para aplicaciones biomédicas, son aquellos con
esquina de frecuencia menor a 10 Hz. De otro lado, la densidad de corriente
de ruido es la componente debida a In y en aplicaciones biomédicas

depende de la impedancia de la fuente dada por el electrodo.

A manera de ejemplo, la figura 10 muestra las graficas de la densidad
espectrales de voltaje de ruido y corriente de ruido para un amplificador. Se
observa en este caso que la esquina de frecuencia se encuentra por debajo
de 1 Hz.

De todo lo anterior puede concluirse que la optimizacion del diseho del
amplificador se basa en la eleccién de la tecnologia mas adecuada, lo que

determina la tension y corriente de ruido. Cuando la impedancia de la fuente

través de una unién semiconductora, asi como a las fluctuaciones de ésta alrededor de su
valor medio.
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es pequenfa, el efecto de la corriente de ruido no es significativa, por lo que
es preferible la tecnologia bipolar, ya que presenta menor tension de ruido.
Cuando la impedancia aumenta, la corriente de ruido pasa a ser
predominante por lo que habria que elegir una tecnologia FET [25]. Los
detalles constructivos en el presente diseno teniendo en cuenta este factor

se hallan en la seccion 5.2.1.
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3. INTERFERENCIAS EN EL REGISTRO DE EVENTOS BIOELECTRICOS

En esta seccion se revisan varios mecanismos que podrian causar
interferencia en el registro de biopotenciales y por lo tanto degradar el
rendimiento de un buen amplificador. Se revisan varias técnicas para reducir
la interferencia siendo el circuito manejador de pierna derecha el mas
importante. Los datos numéricos y las ecuaciones han sido extraidas de la
tesis doctoral “The modelling of biopotencial recordings and its implications

for instrumentation design” de Coen Metting Van Rijn.

3.1. INTRODUCCION

Los registros bioelécricos son a menudo modificados por altos niveles de
interferencia. Aunque casi todas se originan en la fuente de poder, la causa
de las perturbaciones no es siempre obvia. En un ECG se acepta un nivel
maximo de interferencia de 10 Vpp. A continuacién se describen los
mecanismos mas comunes de origen de interferencias eléctricas (seccion

3.2) y los técnicas para minimizarlas (seccion 3.3).

3.2 ORIGEN DE LAS INTERFERENCIAS ELECTRICAS

3.2.1. Corrientes interferentes en el cuerpo y en el amplificador. La

capacitancia entre el paciente, las lineas de poder y tierra, con valores tipicos

" A.C.Metting Van Rijn, A peper, C. A. Grimbvergen. High-quality of bioelectric events, I:
interference reduction, theory and practice. Med. & Biol. Eng. & Comp., vol. 28 pp. 389-397,
1990.
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de 3 pF y 300 pF respectivamente, causan una pequefia corriente de
interferencia i;, como se muestra en la Figura 11, que fluye a través del
cuerpo de 0.5 App desde la fuente (110 Vrms, 60 Hz) a tierra. Parte de iy
va a tierra a través de Z, , la impedancia del electrodo usado como punto
neutro y ubicado en la pierna derecha para mediciones ECG, causando una
diferencia de potencial entre el potencial promedio del cuerpo y la tierra

aislada: el voltaje de modo comun V;n,.

De igual manera, Cs,p genera una interferencia adicional de corriente i> que
fluye desde el amplificador a tierra, una parte via Cjs, y otra parte via Z, y

Croay- La parte de iz que fluye por Z,; contribuye a Vep.

Figura 11. Diagrama de una medicion bioeléctrica mostrando capacitancias

parasitas y corrientes interferentes.
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El voltaje de modo comun V., puede causar interferencia de dos formas. La
primera, se presenta obviamente cuando el amplificador tiene una baja
relacion de rechazo al modo comun. Este mecanismo no es muy
problematico hoy dia pues los actuales amplificadores diferenciales
presentan comunmente CMRR sobre los 80 dB. La segunda y mucho mas
importante causa de interferencia debida a V., se presenta cuando hay
diferencias en la impedancia del electrodo y/o en las impedancias de
entrada, las cuales convierten V., en voltaje diferencial de entrada, Figura

11. La magnitud de la interferencia asi obtenida es:

Z. Z. Z JAVA
Vab = ch S - . D ch : <+ : (3 N l)
Zia+Zea Zib+Zeb Z Z Z

1 e 1
Donde se ha asumido que la impedancia de entrada es mucho mayor que la
impedancia del electrodo. Z;,, son las impedancias de entrada y Zg,p son

las impedancias de los electrodos. Las impedancias promedio son Z, =
(ZeatZev) Y Zi= "2 (Zia*+Ziv).

3.2.2. Corrientes interferentes en los cables de medida. Una notable fuente
de interferencia en la medicion de potenciales bioeléctricos, resulta del
acople capacitivo de los cables de medida y las lineas de potencia (Ccay Cep

en la Figura 11).

Las corrientes inducidas i, e iy fluyen hacia el cuerpo via Cpoqy Yy Via Z; en
serie con Cjs,, Puesto que tanto las corrientes asi inducidas y las
impedancias de los electrodos generalmente difieren significativamente, se
produce una relativa gran diferencia de potencial diferencial V., en las

entradas del amplificador.
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La amplitud de este voltaje esta dado por la siguiente relacion:

Vab :iaZea _ineb :ize%-}-élg (32)
e 1

donde i= %(Ia"'lb) y Ze= %(Zae"'Zeb).

Una situacion tipica con una corriente promedio de 10 nAp-p en los cables,
una impedancia promedio de electrodo de 20 K vy una diferencia en la
corriente de interferencia y en la impedancia del electrodo de 50% produce

un inaceptable alto nivel de interferencia de 200 Vp-p.

3.2.3. Interferencia inducida magnéticamente. Esta interferencia es
facilmente diferenciable de las demas porque varia con el area y la
orientacion del lazo formado por los cables de medicién. La supresion es
facil en teoria reduciendo esta area tanto como sea posible, entorchando los
cables o disponiéndolos paralelos. En la practica esto no siempre es posible
pues, por ejemplo, la usual configuracion en mediciones ECG con electrodos
puestos en las extremidades del cuerpo podrian causar una considerable
area entre los cables. Soluciones como apantallar el paciente con materiales
de alta permeabilidad magnética, u otras similares, suelen ser impracticas o
costosas. Para este proyecto, se emplearan electrodos ubicados en el dorso
del paciente lo que facilita el empleo de cables muy cortos( menos de 60 cm

de longitud) con la consecuente disminucion del area efectiva.
3.2.4 Interferencia debida al voltaje en modo de aislamiento. El voltaje en

modo de aislamiento (Vi ) aparece cuando parte de la corriente i; en la

Figura 11, fluye por el electrodo neutro hacia tierra a través de la impedancia
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Ziso originada por la capacitancia de aislamiento C;s,. Parte de esta sefial se

convierte en senal de modo diferencial por:

Va}, :I/im Eziso + Zrl H:H Zsa Zsb ED I/lm Ze e 4 AZS E

Z' Hﬁza-i-zsa _Zea+Zsb Z Z Z

N e N e N

Ze=%(Z,+Z,); Zs=% (L, +Z)

sea

Ne=7,-7Z; Ns=Z,-Z,,. (3.3)

donde Z, es la impedancia del electrodo neutro, Ze; y Zep son las
impedancias d los electrodos de medida, Zs, y Zs, son las impedancias de las
capacitancias parasitas. Se ha asumido que Ziso es mucho mayor que Z,, y
que las impedancias de las capacitancias parasitas son mucho mas grandes

que la impedancia de la interfase electrodo piel.

En situaciones criticas se pueden presentar altos voltajes en modo de
aislamiento cuando C,.w es grande (el paciente esta situado cerca de las
lineas de potencia), Cpoqy €5 pequefia (no hay grandes objetos aterrizados
cerca al paciente) y Cjs, €s pequefia. Por ejemplo si, Cpow €s igual a 30 pF, y
Si Cpody ¥ Ciso " son ambas iguales a 100 pF se produce un voltaje de modo

de aislamiento de 100 Vp-p.

La sefial interferente resultante debe ser menor que el nivel de ruido de
entrada del amplificador el cual es comunmente de 3 Vp-p( 0.5 Vrms)en

un ancho de banda de 0.1 a 500 Hz. Consecuentemente se requiere de una

relacion de rechazo en modo de aislamiento de 150 dB a 60 Hz.

" Se considera buen amplificador de aislamiento a aquel con una capacitancia en la barrera
de aislamiento Ciso < 30 pF. [9].
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3.3. REDUCCION DE INTERFERENCIAS.

3.3.1. Reduccion del voltaje de modo comun. Si las diferencias en las
impedancias de los electrodos y las entradas no pueden ser mantenidas
suficientemente bajas, siendo las impedancias de entrada del amplificador
tan altas como sea posible, la Unica solucion practica aplicable es reducir el

voltaje de modo comun (ecuacion 3.1), presentandose tres situaciones:

3.3.1.1. Conexion del comun del amplificador a la tierra de la red (interruptor
cerrado en la Figura 11). En este caso la cantidad de corriente interferente
por Z, esta determinada principalmente por Cpon. De esta forma, si Cpow y Zn
se mantienen suficientemente bajas, el voltaje en modo comun se reduce
alejando al paciente de las lineas de poder en el primer caso y empleando
buenos electrodos y preparando la piel en el segundo. Sin embargo, esta
solucion no es aceptable en situaciones clinicas pues se forma un camino de
baja impedancia entre el cuerpo y la tierra originando una situacion

potencialmente insegura .

3.3.1.2. Conexién del comun del amplificador a un punto aislado (interruptor
abierto en la Figura 11). La corriente resultante a través de Z, depende de
Coows Chody, Csup, ¥ Ciso. El voltaje de modo comun podria reducirse
minimizando Cs,p, Y Ciso. La capacitancia entre el amplificador y la linea de
poder podria ser despreciable (Csy) si el amplificador es alimentado por
baterias. Ademas, se considera que un buen amplificador de aislamiento
debe poseer una capacitancia de aislamiento baja (Cis, < 30pF). El problema
se presenta en amplificadores con elevado niumero de canales en los cuales

se requiere generalmente el empleo de fuentes de poder aisladas, en los

" 2 Estandares desarrollados por AAMI ( Association for the Advancement of Medical
Insturmentation’s) y UL (Underwriters’ Laboratories) en su norma 544, indican que la
maxima corriente de fuga que puede fluir a través del paciente a tierra en caso de falla, no
puede superar los 50 A.
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cuales Csyp y Ciso pueden superar los 100 pF. Bajo estas condiciones se

pueden generar componentes de modo comun por encima de los 200 mVp-p.

3.3.1.3. En todas la situaciones, V., puede ser reducido fuertemente si se
emplea un circuito manejador de pierna derecha, Figura 12. En este
circuito extra, el voltaje V., es invertido, amplificado y realimentado a la
pierna derecha del paciente. Esta realimentacion negativa reduce
activamente la diferencia de tension entre el paciente y el comun del
amplificador. Se consiguen de esta forma reducciones hasta de 50 dB ( con
una ganancia de -300) adicionales a los dados por el CMRR del

amplificador.

El circuito manejador de pierna derecha (DRL) también es valioso en
términos de seguridad eléctrica. Si un voltaje anormalmente alto aparece
entre el paciente y tierra, originado por algun tipo de falla, el amplificador
auxiliar de la Figura 12 se satura. Esto efectivamente desconecta al paciente
de tierra y éste se mantiene protegido al quedar una resistencia Ry
suficientemente grande entre el cuerpo y el comun del amplificador. El
principal inconveniente del DRL es que es potencialmente inestable. Esta

situaciéon se analiza en la secciéon 3.4.

3.3.2. Reduccion de las corrientes interferentes en los cables de medicion.
La unica solucion factible en este caso es el apantallamiento de los cables.

Esto puede conseguirse de tres formas:

3.3.2.1. Conexién de la pantalla a tierra. De esta forma se eliminan las
corrientes interferentes en los cables pero no reduce el nivel total de
interferencia pues la alta capacitancia de los cables de entrada apantallados
reduce la impedancia de entrada del amplificador resultando en un

incremento en el nivel de interferencia debido a V., (ecuacion 3.1).
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Adicionalmente, esta sefial de modo comun no puede efectivamente ser
reducida por el DRL pues el aumento en las capacitancias de entrada puede

facilmente crear inestabilidad en el circuito.

3.3.2.2. Guarda. Consiste en conducir la pantalla con la sefial en el interior
del cable . En este caso no hay capacitancia en el cable y su contribucién a
la impedancia de entrada es despreciable. La desventaja de este sistema es

que se necesita un amplificador extra por cada uno de los cables de entrada.

Figura 12. Circuito manejador de pierna derecha. Si la ganancia de este

circuito es alta, V.m €s mucho mas pequefio que el voltaje a través de Z,.

Circuito manejadar Amplificador de
de pierna derecha Instrurnentacion
+
/7 —
y W1
" - ™
! o :
: — I )
| =3 Ri ! | promedio de
| 'H_'3'| Ll 1 las sehales
 _— . : de entrada
1
| |
L - - - - — - — — - —
Yiom ——e
w Cormun del _
Gich Amplificador Aislado
-‘7 T Mo aislado
' tierra +

Fuente: autor del proyecto.
3.3.2.3. Guarda con el promedio de las sefales de entrada. También

conocido como malla activa. La pantalla se maneja con el promedio de las

sefales de entrada, es decir, con el voltaje de modo comun, de tal forma que
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la capacitancia para sefiales en modo comun es muy pequefia debido a que
casi no existe diferencia de potencial entre la pantalla y el interior del cable.
Aqui no hay sensibilidad extra a las sefales interferentes que se convierten
en sefiales diferenciales segun (3.1). Este método contiene lo mejor de las
otras dos técnicas, pues se produce buena supresion de interferencias con
un solo amplificador extra, Figura 13. La desventaja de este método es que
aumenta la capacitancia de entrada en modo diferencial a altas frecuencias,
ya que para sefiales en modo diferencial la diferencia de voltaje entre la
pantalla y el interior del cable no es reducida por esta técnica. Sin embargo,
esto no es problema si no se emplean cables de medida muy largos.
Adicionalmente la salida del manejador de pantalla puede servir como
entrada al DRL.

Figura 13. Lazo de realimentacion formado por el DRL y por el lazo del

circuito de guarda.

Amplificador de
Instrumentacion

_________ T
L= Csi
_I_I i “out

“Dis) % G(s) pramedio de

las senales
de entrada
hanejadar hanejador

de Fierna de Pantalla
Derecha

Fuente: autor del proyecto.
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3.3.3. Mejoras respecto al voltaje en modo de aislamiento. La capacidad de
un amplificador de aislamiento de rechazar los voltajes de modo de
aislamiento se cuantifica con la relacion de rechazo en modo comun de

aislamiento IMRR:

IMRR = 2010ggig 3.4
AO

donde A es la ganancia de todo el canal amplificador y A, es la ganancia del
amplificador de aislamiento. Se concluye que un alto IMRR se consigue
haciendo A, unitaria y ubicando la etapa de aislamiento posterior a las

secciones de amplificacion para incluir la ganancia total del amplificador.

Se sigue de (3.4) que la relacion de rechazo en modo de aislamiento puede
ser incrementado con el uso de un preamplificador, de tal forma que el IMRR
total sea la suma de los IMRR de cada uno. Asi, con la ganancia tipica de un
amplificador ECG de 1000, se consigue un IMRR por ganancia de 60 dB
(asumiento un seguidor de aislamiento); y como en la actualidad los
amplificadores de aislamiento poseen IMRR sobre los 120 dB, se obtiene en
conjunto una relacion de rechazo en modo de aislamiento de 160 dB. La
etapa de aislamiento disefada en este proyecto se describe en la seccidn
5.4.

3.4. INESTABILIDAD DEL DRL COMBINADO CON EL CIRCUITO DE
GUARDA

Puesto que el DRL y el circuito de guarda son circuitos realimentados se

puede presentar inestabilidad. Se analizara primero la estabilidad del circuito

de guarda y luego la combinada con el DRL.
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3.4.1. Estabilidad del circuito de guarda. Cuando se emplea el circuito de
guarda se produce un lazo de realimentacién positiva. En la parte izquierda
de la Figura 15, se presenta un diagrama simplificado del circuito. Se
observa que la impedancia del electrodo es tratada como una resistencia. La

funcion de transferencia de lazo cerrado esta dada por:

() 1 1+T2S

VT 1-G6)s 1+{r, +[i- Alr}s +rns? G4)

Donde 4 es R, Csj, la respuesta en frecuencia del manejador de pantalla se
ha tomado de primer orden como G(s)= A/(1+ 2s) y A es una constante que
debe cumplir con la condicién A<1+ 4/ , para que el circuito sea estable, es

decir, con los polos ubicados en el semiplano izquierdo del plano complejo.

No es posible seleccionar una relaciéon exacta entre 1y > puesto que 4
depende de la capacitancia del cable y la impedancia del electrodo y varian
con cada medicién. Ademas la impedancia del electrodo puede presentar
grandes variaciones a alta frecuencia. Una solucién practica es emplear un
seguidor de tension junto con un atenuador para lograr una ganancia muy
cercana a la unidad (A=0.99). EI seguidor puede construirse con un
amplificador operacional relativamente rapido y estable a alta frecuencia.
Como el légico, en caso de no emplearse cables apantallados no existe la
posibilidad de realimentacion positiva y por lo tanto el empleo del atenuador

no es necesario. Este es el caso del presente proyecto.
3.4.2. Estabilidad en el manejador de pierna derecha. El lazo del DRL con

sus impedancias y capacitancias relevantes se muestra en la parte derecha

de la Figura 14 y en la Figura 15. La sefial promedio pasa por un buffer en el
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manejador de pantalla con respuesta en frecuencia G(s) vy
subsecuentemente es usada como entrada para el DRL con respuesta en
frecuencia —D(s). Se asume un sistema de medicién no aislado y las

impedancias de los electrodos como resistencias.

Es deseable una alta ganancia inversora pues la reduccion del voltaje de
modo comun es proporcional a la ganancia de lazo abierto del DRL. Sin
embargo una alta ganancia puede causar inestabilidad (saturacién). El
circuito es estable solo si la ganancia de lazo abierto es menor a la unidad a
frecuencias donde el retraso de fase total es 180°. De lo contrario, ocurre
realimentacion positiva y las componentes de alta frecuencia podrian
aparecer en el ECG. En la Figura 15, se muestra un DRL alrededor de U3.
El condensador en paralelo con la resistencia de realimentacion limita la
ganancia en alta frecuencia y ayuda a prevenir oscilaciones. En la practica,
la ganancia inversora en baja frecuencia se ajusta a valores entre 30 y 50.

La seccion 5.2.1.6. describe este circuito en la presente aplicacion.

3.5. INTERFERENCIAS DE ALTA FRECUENCIA.

El modelo presentado anteriormente para interferencias de 60 Hz, puede ser
aplicado a las interferencias de alta frecuencia (HF) sustituyendo las lineas
de potencia por fuentes de HF (entre los 100 KHz y los 100 MHz). Las
fuentes de interferencia se encuentran en los electrobisturies en ambientes
hospitalarios y son cada dia mas problematicas con la masificacion de los

teléfonos celulares y otros equipos de comunicaciones.
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Figura 14. Circuitos equivalentes para analisis de estabilidad del circuito de
guarda y del circuito manejador de pierna derecha en combinacion con el

circuito de guarda.

Manejador Rl Re
de FPantalla — 1 [} Gis)

Chody % Ciso T

Fe "|' Csi
]
Win Wout

Fuente: autor del proyecto.

3.5.1. La interferencia de HF en modo comun. Es causada por la
capacitancia de acoplamiento entre el paciente y la fuente; este mecanismo
es en escencia idéntico a la interferencia de modo comun causado por las
lineas de poder. Su principal problema que ocasiona, es el efecto
rectificador del amplificador. Debido a este mecanismo, el amplificador se
comporta como un primitivo demodulador y como consecuencia, las sefiales
de alta frecuencia se convierten en senal util dentro del ancho de banda
fisiolégico. Todos los semiconductores amplificadores son mas o menos

susceptibles a este efecto.

El DRL no es una solucién para este problema ya que para asegurar
operacion estable en este circuito se disminuye la ganancia por debajo de la
unidad para frecuencias por encima de 10 KHz, originandose asi un bajo
CMRR para alta frecuencia (seccion 3.4.2). Adicionalmente, el CMRR de los
amplificadores disminuye con el incremento en la frecuencia debido a las

capacitancias parasitas desbalanceadas dentro del amplificador.
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Figura 15. Circuito para eliminar interferencias. En conjunto, este circuito
permite reducir tanto las corrientes interferentes en los cables de medicion

como el voltaje de modo comun.
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Fuente: autor del proyecto.

Un método efectivo para reducir las interferencias de HF en modo comun,
consiste en emplear una seccién aislada de minimas dimensiones, ubicada
muy cerca del paciente y alejada de la seccidon no aislada tanto como sea

posible.

3.5.2. Componentes de HF en modo diferencial. Son causadas por el
acople capacitivo entre las entradas del amplificador y las fuentes de
interferencia; de nuevo este mecanismo es idéntico a la interferencia
inducida por las lineas de potencia. La solucién practica consiste en emplear
un cable concéntrico doblemente apantallado, con la pantalla interna
manejada con la tensién de modo comun, y la pantalla exterior conectada a
tierra. Esta solucion no se implement6 en este proyecto debido al alto costo

que implica la compra de un cable de estas caracteristicas.
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4. ADQUISICION DE BIOPOTENCIALES CON AMPLIFICADORES
OPERACIONALES

En esta seccién se hace una revision de las estructuras con amplificadores
operacionales (AO) mas empleadas en amplificacion de biopotenciales,
empleando dos y tres AO. Se concluye con la configuracién multicanal util
para adquisicion de datos biolégicos de origen monopolares. En todos los

casos se supone AO ideales.

4.1. CRITERIOS DE DISENO.

La impedancia en la interfase electrodo piel tiene una impedancia compleja
entre 1K y 1M a 60Hz (Rosell et al., 1988, [3]). Esta impedancia
depende de muchos factores, tales como las condiciones y preparacion de
la piel. Al presentarse grandes variaciones en la impedancia electrodo piel, el
sistema de medicion se hace susceptible a varias formas de interferencia.
Para asegurar la operacién correcta con impedancias de electrodo piel y
fuentes de interferencia tipicas, un amplificador deberia poseer las siguientes

caracteristicas:

Impedancia de entrada en modo comun muy alta, mayor a 100 M a
60Hz.

Alta Impedancia de entrada en modo diferencial, mayora 10 M a 60Hz.

Igual impedancia en modo comun para todas las entradas.
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Cables de entrada apantallados; el apantallamiento debe ser manejado

por un circuito de guarda propio (seccion 3.3.2.3).

Reduccion adicional del voltaje en modo comun con un circuito

manejador de pierna derecha (seccion 3.3.1.3).

4.2. ESTRUCTURAS CON DOS Y TRES ELECTRODOS

Existen diferentes estructuras para la implementacion de bioamplificadores,
y pueden clasificarse en estructuras con dos vy tres electrodos conectados al
paciente. Los configuraciones de dos electrodos son poco utiles debido a su
limitada capacidad de rechazo a interferencias por la imposibilidad de

emplear un circuito para reducir el voltaje de modo comun.

Los amplificadores de tres electrodos, ademas de los dos electrodos
sensores, emplean un tercer electrodo conectado al circuito manejador de
pierna derecha encargado de reducir el voltaje de modo comun. Se
subdividen en estructuras con uno, dos y tres AO. En los diagramas

subsiguientes se omite el tercer electrodo y el DRL.

4.2.1. Amplificadores con un AO. Mas conocido como amplificador

diferencial. La CMRR de esta configuracion esta dada por':

| RR, - R,R, - 2R,R,
2 RR,-R,R,

CMRR = (4.1)

T Pallds, Ramon. Sensores y Acondicionadores de Sefial. Editorial Alfaomega. Tercera
edicion. Pag. 142. 2001.
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La principal ventaja de este circuito, mostrado en el extremo izquierdo de la
Figura 16, es la capacidad para rechazar las sefiales de modo comun. En el
caso particular en que todas las resistencias sean iguales se obtiene un
CMRR infinito. EI inconveniente de este circuito es que la impedancia de

entrada depende de las resistencias del circuito.

4.2.2. Amplificadores con dos AO. La aproximacién de amplificador de
instrumentacion utilizando dos AO, es interesante cuando el numero de
dispositivos a utilizar en el disefio es elevado como en el caso de sistemas
multicanal para ECG y EEG. Se denomina amplificador de instrumentacion
a todo circuito que posea simultaneamente: una alta impedancia de entrada;
alto rechazo del modo comun; ganancia estable que sea a la vez variable
con una unica resistencia y sin que se contrapongan directamente ganancia
y ancho de banda; tension y corrientes de offset bajas y con leve drift; e

impedancia de salida de reducida magnitud.

La figura 16 en su extremo derecho, muestra un amplificador de
instrumentacién de dos AO. En este circuito la impedancia de entrada
presentada a V1 y V2 es la misma y si se consideran amplificadores

operacionales ideales la salida es:

+R Q—R (R, +R. O
V. =E 2 1% SO E [174 3D 4.2)
’ 1%RR1 ERs 2D R, [

Para reflejar las propiedades diferenciales del montaje se expresa la salida

en funcion de la tension diferencial de entrada E, y la tension en modo

comun E,

45



v
OV =v.- (4.3)

Figura 16. Amplificador diferencial y amplificafor con dos AO.

Ri1 =)
(Y E— Y Rl g R2 R3 b R4
s W Ay, Ak,
= > N .
«L]X“>J =
/” —
Yo
R2 2 N yo — Ve
W2 =, A
1
{
Fuente: autor del proyecto.
Al reemplazar en la expresion para la salida se obtiene
- v, EQR1R4 +R,R, +R,R, % v [R,R, - R,R, S 4.4)
20 R\ R, O C R& O

la cual puede ser expresada como

V,=G,V,- GV, (4.5)

donde el término que multiplica a E, se denomina ganancia en modo

diferencial G, y el que multiplica a E, ganancia en modo comun G..
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Interesa que la ganancia en modo comun sea cero para que el dispositivo

solo amplifique la diferencia entre las tensiones de entrada. Para que G, sea

cero, se debe cumplir la relaciéon

=

R_R g (4.6)
R2 R3

En esta condicién la ganancia diferencial sera

=K+1, R >R 4.7
1 2

Para determinar en que cuantia el circuito rechaza las sefales en modo
comun con respecto a las sefales diferenciales, se relacionan las dos

ganancias para dar

CMRR = ﬂ = 2R\R, + RyR + RyR, (4.8)
G RR,—R,R,

c

con esta expresion puede analizarse el efecto de la tolerancia  de las

resistencias. El peor caso es cuando el denominador es maximo, caso que
corresponde a la situacion obtenida a partir de
(46)R =KR(1- a),R,=KR(1-a), R,=R(1-a), R,=R(1- a), Se obtiene

asi:

1+K(1-a*)+a’
4aq

CMRR = (4.9)

y si las resistencias son de 1% de precision, =0.01, entonces
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+
cvmrr ="K _Gi _ 55 6 (4.10)
40  4a ¢

la cual es directamente proporcional a la ganancia diferencial G,. Si ésta se

hace lo mas grande posible, sin que se presente saturacion en los
operacionales debido al offset de la interfase electrodo piel, por ejemplo 50,
el minimo CMR (20 log CMRR) sera de 60 dB.

Al comparar las ecuaciones (4.1) y (4.8) para el CMRR del amplificador
diferencial y el de dos operacionales, se observan resultados idénticos y se
concluye que este ultimo se comporta como un amplificador diferencial con la
desventaja de que la senal V1 presenta un retraso adicional con respecto a
la sefial V2 debido a la propagacién del primer operacional a altas
frecuencias. Por esta razéon las componentes de modo comun de ambas
sefales no se cancelan completamente y existe cierta degradacion del
CMRR.

Si se conecta una resistencia R, entre los puntos a 'y b de la Figura 16 y se

analiza el CMRR con un procedimiento similar al acabado de realizar, se
encuentra que la condicion para obtener un CMRR infinito es la misma y que

la ganancia diferencial es

+
Gd:BHHRZ R, E (4.11)
Rg

con lo cual se puede variar la ganancia sin afectar a su apareamiento.
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4.2.3. Amplificadores con tres AO. La estructura clasica del amplificador de
instrumentacion (A.l) con tres AO se muestra en la Figura 17. El analisis
para el rechazo en modo comun se encuentra en [9]. Se acostumbra hacer
R1, R3, R4, RS, R6 y R7 iguales a R, y R2 igual a aR, donde a es una
constante positiva menor que uno. En este caso el CMRR minimo es

idéntico al obtenido con la configuracion de dos AO., esto es CMRR=G, /4a

(ecuacion 4.10).

Figura 17. Amplificador de Instrumentacion clasico.

R&

Fuente: autor del proyecto.

Las ventajas del amplificador de instrumentacién clasico son:

Amplificacion de sefales en modo diferencial en la primera etapa, lo cual

hace insignificantes las contribuciones de ruido para etapas sucesivas.

No amplificacion de sefiales en modo comun en la primera etapa del

amplificador. Esta caracteristica hace posible manejar voltajes de modo
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comun casi tan altos como la fuente de suministro y lograr una alta CMRR

sin precisar de resistencias de ajuste.

Una alta e igual impedancia de entrada en modo comun para ambas
entradas. Esta propiedad es importante ya que las diferencias en las
impedancias electrodo piel y/o impedancias en modo comun convierten
el voltaje de modo comun en un voltaje de modo diferencial (ecuacién
3.1).

4.2.4. Amplificador Multicanal. El circuito amplificador de tres operacionales
es una eleccion atractiva en la construccidon de bloques amplificadores
cuando es usado como un amplificador de instrumentacion independiente
con su propio par de electrodos de medicion independientes (registro
bipolar). Sin embargo, cuando la diferencia de potencial entre uno de varios
electrodos y un electrodo de referencia comun desea ser medida (registro
monopolar, por ejemplo ECG y EEG clinico) el circuito de tres amplificadores

operacionales no es optimo.

Es tentador interconectar varias entradas amplificadoras para obtener una
entrada de referencia comun. Sin embargo este método introduce diferencias
en la impedancia de entrada en modo comun entre la entrada de referencia y
la entrada no interconectada, resultando en un incremento de interferencia
debido al efecto del divisor de tensién. La inclusion de un buffer amplificador
en la entrada de referencia puede prevenir la degradacion de la impedancia
de entrada en modo comun, pero adicionara ruido extra a la sefal de

entrada, la cual no es amplificada en este punto.
Un amplificador multicanal dispuesto sin esas desventajas, se muestra en la

Figura 18. Es basicamente una extension de la configuracion de tres

operacionales que preserva todas las caracteristicas favorables antes
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mencionadas y sigue la filosofia descrita anteriormente para el amplificador
de dos AO. Cada sefial de entrada es amplificada con respecto al voltaje en
el punto Pav, el cual, es el promedio de los voltajes de entrada e igual al
voltaje en modo comun. Se nota que todas las entradas de los

amplificadores son iguales. Es de notar que la salida del canal esta invertida.

Figura 18. Amplificador multicanal.

Rg R
[ - R
Yy
V1 |+~
Rg R
[ = R
Yy
V2 . |+
Rg R
Pav —w»—r'w»—
= R
Yy
V3 +
Rg “n
[ = R
Yy
Eo = |+

Fuente: autor del proyecto.

En resumen, el amplificador de instrumentacion es ventajoso cuando es
usado en forma independiente con su propio par de electrodos de medicion
independientes, pero cuando se desea obtener registros monopolares no es
adecuado. La configuracion multicanal preserva las propiedades favorables

del amplificador de instrumentacion para la adquisicion de datos
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monopolares; y puesto que las derivaciones electrocardiograficas estandar
pueden obtenerse a partir de derivaciones monopolares, el empleo de esta
configuracion reduce significativamente los costos y produce los mismos
resultados. Sin embargo, desde un punto de vista practico, esta estructura
presenta varios inconvenientes: requiere dos amplificadores por canal con
caracteristicas de bajo ruido, lo que implica mayores costos y mayor area de
circuito impreso respecto al amplificador de instrumentacion, el cual tiene un
costo promedio 50% mas econdmico y se consigue en un empaque de solo
8 pines; en el laboratorio se encontr6 que la ganancia depende del numero
de canales empleados, y si se requiere agregar o eliminar un canal se deben
recalcular y cambiar todas las resistencias de ganancia Rg para conservar
constante el nivel de amplificacion por canal, finalmente si una de las
entradas permanece flotante (sin electrodo conectado) el punto Pav presenta
exceso de interferencia y toda la estructura se hace ruidosa. Refiérase al
Anexo 2. para mayores detalles sobre un disefio preliminar realizado

siguiendo la estructura del amplificador de instrumentacion multicanal.

En la implementacion final para este proyecto, se tomé la decision de adquirir
tres canales bipolares y s6lo uno monopolar, por lo que se emplea en todos
los casos el amplificador de instrumentacion. En el caso de la derivacion
precordial, en donde deben interconectarse las entradas para obtener una
entrada de referencia comun, se emplea un buffer para prevenir la
degradacién de la impedancia de entrada en modo comun. Todos los

detalles constructivos se presentan en el capitulo cinco.
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5. DESCRIPCION DEL CARDIOSCAN

5.1. INTRODUCCION.
El diagrama de bloques general del proyecto, denominado CARDIOSCAN se
muestra en la figura 19. Para llevarlo a cabo se tuvieron las siguientes

consideraciones.

Figura 19. Diagrama de bloques del proyecto.

CAID DB9 |+ PC

AISLADOR

Fuente: autor del proyecto.

Un electrocardiograma estandar estda compuesto por doce derivaciones, seis
de las cuales, las precordiales, son monopolares y las restantes de
naturaleza bipolar. Dado que para el especialista las derivaciones |, Il y Il
son de especial importancia, se decidi6 tomar éstas junto con una de las
precordiales para un total de cuatro derivaciones realmente adquiridas. Los

registros aVR, aVL y aVF son obtenidos por software empleando las
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ecuaciones (9), (10) y (11) presentadas en la seccion 1.4. De esta forma el
usuario tiene la opcidbn de Vvisualizar en total siete registros
electrocardiograficos de manera simultanea. Los restantes cinco registros

precordiales pueden ser adquiridos cambiando la posicién del electrodo C.

Dado que las derivaciones |, Il y Ill son bipolares pues sensan la diferencia
de potencial entre dos electrodos, se emplean en este proyecto
amplificadores de tres operacionales descritos en seccién 4.2.3, es decir,

amplificadores de instrumentacion (Al) clasicos en un solo circuito integrado.

El Al también se emplea para la adquisicion de la derivacién precordial, de
naturaleza monopolar, ya que se mide la diferencia de potencial entre un
electrodo sensor y un electrodo de referencia comun, obtenido al promediar
las sefiales de entrada. Sin embargo, como se citd en la seccion 4.2.4, el Al
para este tipo de aplicacibn no es adecuado pues al implementarlo se
introducen diferencias en la impedancia de entrada en modo comun entre la
entrada de referencia y la entrada no interconectada, resultando en un
incremento de interferencia debido al efecto del divisor de tensién (seccion
3.2.1). Esta situacion se mejor6 con la inclusion de un seguidor de tensién

de bajo ruido para no adicionar interferencia extra a la sefial de entrada.

En la seccién 4.1. se citaron las caracteristicas que deberia poseer un
amplificador para asegurar la  operacion correcta del sistema con
impedancias de electrodo piel y fuentes de interferencia tipicas: Impedancia

de entrada en modo comun muy alta, mayor a 100 M a 60Hz; alta
Impedancia de entrada en modo diferencial, mayor a 10 M a 60Hz; igual

impedancia en modo comun para todas las entradas; reduccion adicional del
voltaje en modo comun con un circuito manejador de pierna derecha y
cables de entrada con pantalla manejada por un circuito de guarda propio.

Todas, excepto la ultima fueron tenidas en cuenta, debido a que no se
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adquirieron cables con pantalla debido a su alto costo. En contraprestacion,
se emplearon electrodos ubicados en el dorso del paciente lo que facilita el
empleo de cables muy cortos (menos de 60 cm de longitud) con la
consecuente disminucion del area efectiva y de la interferencia inducida

magnéticamente (Seccién 3.2.3).

En el capitulo 3 se obtuvieron resultados importantes respecto al manejo de
interferencias. En la seccion 3.3.1.3 se concluy6 que el circuito manejador
de pierna derecha DRL es la mejor opcion para reducir las interferencias
producidas por el voltaje de modo comun, por esta razon el DRL hace parte
imprescindible de este proyecto. Respecto al la relacion de rechazo en modo
de aislamiento IMRR descrita en la seccidon 3.3.3. se decidié emplear una
etapa de aislamiento después de la etapa final de amplificacion de tal forma
que el IMRR incluya la ganancia total (G=1000) del sistema y por lo tanto

esta relacion sea lo mas elevada posible.

En la seccidon 4.2.3, se muestra que la relacion de rechazo en modo comun
del Al es directamente proporcional a la ganancia en modo diferencial, por lo
que es deseable una alta amplificacion en esa etapa. Para definir la
ganancia maxima se tuvo en cuenta el voltaje de offset de los electrodos
(seccion 2.2), el voltaje de alimentacién y el valor pico mas alto posible en la

sefial electrocardiografica.

Debido a que deben considerarse impedancias de fuente (interfase
electrodo-piel) en las bajas frecuencias del espectro fisioldgico hasta
aproximadamente de 1M  (seccion 2.2.4), en términos del disefio del
amplificador esto sugiere que una figura ruido menor es lograda con una
entrada bipolar optimizada para baja corriente de ruido. Por esta razén se
emplearon en el disefio amplificadores de instrumentacion de entrada

bipolar.
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Finalmente, para evitar las interferencias de alta frecuencia (seccién 3.2.5),
en especial las de modo comun, se empled una seccion aislada de minimas
dimensiones (menor a 100 cm?), ubicada muy cerca del paciente y unida a él

por cables de medicion menores a 60 cm de longitud.

A continuacion se detalla todo el sistema de procesamiento y adquisicién de
datos.

5.2. PROTOTIPO CARDIOSCAN

El sistema de adquisicion de datos electrocardiograficos CARDIOSCAN

presenta las siguientes caracteristicas generales:

Ganancia total igual a 1000.

Rango dinamico a la entrada: 3mVp.

Posibilidad de seleccionar la frecuencia de muestreo entre 400 y 700

muestras por segundo.

Resolucion de 12 bits.

Medicién de cuatro canales electrocardiograficos en forma simultanea®.

Visualizacién de las doce derivaciones electrocardiograficas estandar.

* Los canales son multiplexados y el retardo entre retardo entre un canal y otro es minimo.

56



Medicion automatica de voltaje de las fuentes de alimentacion.

Medicion automatica del voltaje de la referencia de tension.

Manejador de pierna derecha.

Alimentacion con baterias estandar de 9V.

Proteccidn contra sobretensiones de 40 Vp a la entrada.

Rango de frecuencias: 0.05 a 100 HzS.

Consumo de corriente menor a 25mA.

Relacion de rechazo en modo comun: 136 dB™

Bajo Voltaje de ruido equivalente a la entrada de 15 nV/YHz @ 10Hz'"

Alta Impedancia de entrada en modo diferencial (10'° Q//6pF).

Alta y balanceada impedancia de entrada en modo comun (10" Q).
Como se citd anteriormente el sistema consta de cuatro canales idénticos de
acondicionamiento de senal. Todos los canales confluyen a la etapa de
conversion analogico a digital que incluye un multiplexor analégico en la

entrada. De alli los datos pasan en formato digital a través de la una etapa

de aislamiento para ser transmitidos al PC via puerto paralelo.

% Los valores reales medidos en el laboratorio oscilan alrededor de 95Hz debido a la
tolerancia de los condensadores empleados.
Del total 30dB corresponden al circuito manejador de pierna derecha.
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5.2.1. Etapa de acondicionamiento de sefial. Esta etapa la constituye el
preamplificador INA114 con una ganancia de 700; una cascada de filtros
activos para acotar el ancho de la seial biolégica compuesto por un filtro
pasa altas de segundo orden con frecuencia de corte en 0.05 Hz y un filtro
pasa bajas de cuarto orden con frecuencia de corte en 100 Hz, wun
amplificador para elevar la ganancia total a 1000 y un sumador para
introducir un offset de 1.25V en la sefial de tal forma que las oscilaciones
sean siempre positivas y compatibles con la entrada del conversor analogico
a digital seleccionado (cero a 2.5 V). El canal incluye también una etapa
para descargar rapidamente los condensadores del filtro pasa altas en caso

de que se presente saturacion en el amplificador de instrumentacion.

Figura 20. Canal electrocardiografico completo del prototipo CARDIOSCAN .
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Fuente: autor del proyecto.

™" Este y los dos siguientes parametros fueron tomados de la hoja de datos del Al.
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El esquema eléctrico de un amplificador electrocardiografico completo se
muestra en la figura 20. Note que las dos etapas de filtrado y la de
amplificacién final se desarrollan alrededor de un unico circuito integrado, el
TLO84. Para la etapa sumadora se emplea 72 de TL084. Cada una de estas
etapas se detalla a continuacién. Se observa también que en el lazo de
realimentacion negativa de cada AO empleado para los filtros se inserté una
resistencia cuya funcion es igualar las corrientes de polarizacién en la
entrada. El valor de esta resistencia es igual al valor de la resistencia
equivalente de thevenin vista por la terminal no inversora. Los valores de los

elementos se encuentran tabulados en el anexo 4.
5.2.1.1. Etapa de preamplificacion. Esta basada en el amplificador de
instrumentacion (IA) INA114 de la empresa Burr-Brown.  El INA114 es
adecuado para esta aplicacion biolégica por ser un amplificador de
instrumentacion con las siguientes caracteristicas:

Entrada bipolar

Bajo ruido (15 nV/AVHz @ 10Hz).

Alta CMRR (106 dB).

Baja corriente de polarizacion (£ 5SnA maximo).

Alta impedancia en modo diferencial (10" Q//6pF).

Alta y balanceada impedancia en modo comun (10'° Q).

Bajo consumo de potencia (£2.2 mA).
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Proteccion contra sobre voltaje a la entrada (+40V).

Para determinar la ganancia en esta etapa se tuvo en cuanta los siguientes

factores:

Voltaje maximo de la sefial electrocardiografica: 1TmVp.

Empleo de electrodos de Ag-AgCl.

Voltajes de offset en electrodos de Ag-AgCl: menor a 10mV

Voltaje de alimentacion: 9V.

Voltaje de entrada maximo antes de saturacion del amplificador de

instrumentacion: 7.5V (para el voltaje de alimentacion especificado).

Relacionando los datos anteriores, se selecciond una ganancia de 700 para

el amplificador de instrumentacion de cada canal.

5.2.1.2. Etapa de filtrado. En una aplicaciéon biomédica son comunes tres
tipos de filtrado. El filtro pasa altas se emplea en electrocardiografia con
una frecuencia de corte de 0.05 Hz para remover el offset de los electrodos.
El filtro pasa bajas impone la maxima frecuencia util de la senal, es decir
100Hz para la presente aplicacion. Adicionalmente, puede emplearse un filtro
supresor de banda para remover el ruido de 60 Hz que aun persiste en la
sefial debido a una relacién de rechazo en modo comun no infinita en la

instrumentacion.
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De todos ellos, es imprescindible implementar por hardware el filtro pasa
bajas para limitar la banda hasta un valor maximo de frecuencia y evitar el
aliasing en el muestreo. Los otros dos se pueden implementar por software
con las ventajas subyacentes de alta inmunidad al ruido, facil cambio de las
caracteristicas de operacion como la frecuencia de corte, y nula
susceptibilidad a los cambios de temperatura y de fuente de poder. Ademas
el reemplazo de los filtros analdgicos por digitales permite reducir el
hardware con sus implicaciones en costo, peso, tamafio y consumo de

potencia.

Para este proyecto se optd por implementar el filtro pasa altas por hardware,
debido a que si no se remueve el offset de los electrodos, la resolucion del
conversor analdgico a digital debe aumentarse por lo menos a 18 bits [12], lo
que hace mas lenta la transferencia de datos en una comunicacion serial.
Sin embargo, para el lector interesado, el ADS1252*, es un conversor del
tipo sigma-delta de la Burr-Brown de 24 bits que presenta una ventaja
adicional: si se selecciona convenientemente la frecuencia de muestreo,
puede eliminarse la componente de ruido de 60 Hz y sus armonicos gracias
a la respuesta en frecuencia tipo sinc® del filtro digital FIR interno, en la que
cada cruce por cero de dicha funciéon se corresponde con las frecuencias a
eliminar. Las desventaja principal de este tipo de conversor es la dificultad
para multiplexar sus entradas. Cuando la entrada es conmutada de una
sefal a otra, la operacion correcta no se establece hasta que en el filtro
digital no queden datos de la sefal anterior. El resultado es una disminucion

de la tasa de muestreo efectiva que puede lograrse por canal.
El filtro elimina banda, no se implementdé por hardware en esta aplicacion

debido a que la CMRR de la instrumentacién se ha hecho lo mas alta posible

para que el ruido de 60 Hz no sea tan evidente en el registro final. Ademas
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su elaboracion por requiere por canal, de por lo menos dos amplificadores
operacionales y otros elementos pasivos adicionales. Sin embargo se dejan
planteadas en el capitulo seis una serie de sugerencias respecto a los filtros

digitales, en particular para los elimina banda.

En resumen, la etapa de delimitacién del ancho de banda, esta compuesta
por un filtro pasa banda constituido por un filtro pasa altas (HPf) de segundo
orden seguida de una etapa pasa bajas (LPf) de cuarto orden, con
frecuencias de corte 0.05 Hz y 100 Hz respectivamente. Para ambos filtros
se emplean las estructuras de Sallen-Key con ganancia unitaria. Los
calculos se basaron en los polinomios de Butterworth y se aplicaron factores
de calidad de 0.707 para el HPf, 0.54 para la primera etapa del LPfy 1.31

para la segunda.

Para cada canal, toda la etapa de filtrado se desarrollé alrededor de un Unico
circuito integrado TL0O84. La eleccion de este integrado no es muy critica
pues la figura de ruido depende de la etapa de entrada, pero sobresale en
esta aplicacion el bajo consumo de potencia (menor a 700 mW) vy la alta
impedancia de entrada (10" ). Los detalles relativos al disefio, el diagrama
esquematico y las curvas de respuesta en frecuencia del filtro se describe en

el Anexo 1.

5.2.1.3. Circuito de recuperacion ante saturacién. El LPf es acompanado
por el circuito de recuperacion (Dblock) cuya funcibn es descargar
rapidamente los condensadores C4 y C6 de la figura 20, en caso de que el
amplificador de instrumentacién se sature. Consiste de un interruptor
analégico controlado digitalmente CD4066 en serie con una resistencia de
bajo valor, conectados en paralelo a la resistencia aterrizada del filtro R3 en

la figura 21. Si el CA/D detecta una condicién de saturacion durante varias

* Hoja de datos disponible en www.ti.com/ADS1252
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lecturas, envia un pulso digital para que el interruptor se cierre y la
resistencia de bajo valor imponga una constante de tiempo de descarga
rapida. El valor de la resistencia se elige de acuerdo a la constante de
tiempo deseada (1 ms) y al maximo valor de corriente que es capaz de

manejar el amplificador de instrumentacion sin salir de zona lineal.

Figura 21. Detalle del filtro pasa altas mostrando el circuito para evitar

bloqueo.
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Fuente: autor del proyecto.

5.2.1.4. Amplificador final. Posterior a la etapa de filtrado se encuentra la
etapa encargada de llevar la seial a los niveles adecuados exigidos por el
rango dinamico del CA/D, es decir entre cero y Vref, con Vref, el voltaje de
referencia interno del conversor, que para la aplicacion es de 2.5V. Para ello
se emplea un amplificador no inversor con ganancia de 1.42 para dar una
ganancia total de 1000 de forma tal que junto con la ganancia del
amplificador de instrumentacion eleven el voltaje de la sefal a 1 Vp. Similar
a la etapa de filtrado, en esta etapa se inserta una resistencia en la entrada
no inversora para igualar las corrientes de polarizacion del AO. En cada
etapa, el amplificador final esta incluido en el mismo circuito integrado

destinado para el filtrado, dado que esa etapa solo emplea tres de los cuatro

63



AO del TLO84. Esta seccion puede observarse en la Figura 22 desarrollada

alrededor del amplificador U3D.

5.2.1.5. Sumador. Esta etapa entrega sefal al conversor A/D. EI ADS7817
resiste sin dafo voltajes de entrada entre —0.2 y 5.2V, sin embargo el rango
dinamico del conversor esta entre 0 y 2.5V. Para evitar el ingreso de
tensiones negativas al CA/D se emplea un sumador que adiciona a la sefal
un nivel de continua de 1.25 V de tal forma que el nivel maximo de sefal sea
de 2.25Vp. Los circuitos de referencia de tension y sumador se detallan en la
Figura 22.

El amplificador de instrumentacion, la etapa de filtrado y el amplificador final
se alimentan directamente de baterias de +9V. No sucede asi con la etapa
del sumador, el cual se alimenta de +5V producidos por un LM78L05. De
esta forma, si se produce saturacion en el sumador, no se exceden los
limites de seguridad del conversor A/D definidos por el fabricante entre —0.2V
y +5.02V.

Lo anterior implica la utilizaciéon de un AO del tipo single power que pueda
funcionar linealmente con solo una alimentacion positiva. Por esta razén se
eligié el LT1078 de Linear Tecnology, por tener caracteristicas de precision y
cuatro amplificadores operacionales internos; aunque también pudo haberse
usado el amplificador de propdsito general LM324. Cada uno de los cuatro

canales de acondicionamiento emplean %4 de este circuito integrado.
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Figura 22. Referencia de tensidn para el circuito sumador.
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Fuente: autor del proyecto.

Una referencia de tension de 1.25V no se consigue con facilidad en el pais.
Por esta razén se obtuvo a partir del LM336BZ2.5, una referencia de tension
de presicion de 2.5V junto a un divisor de tension con resistencias de 1% de
precision para obtener 1.25V. Para evitar el efecto de carga en el divisor se
emplea un seguidor de tensidén cuya salida va por un lado al circuito sumador
y por otro a un canal del conversor A/D para ser sensado con una precision
de 12 bits. De esta forma las desviaciones de la referencia introducidas por
el divisor y el drift de los demas componentes, son controlados por software

al restar el valor verdadero medido y no el valor nominal de 1.25V.
Cada una de las cuatro salidas de esta etapa correspondientes a las

derivaciones |, I, lll y C ingresan respectivamente a los canales 0,1,2 y 3 del

conversor A/D.
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Figura 23. Circuito para implementar el terminal central de Wilson y el

manejador de pierna derecha.
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Fuente: autor del proyecto.

5.2.1.6. Terminal central de Wilson y manejador de pierna derecha (TCW).
Este terminal se emplea como punto referencia para sensar el voltaje de la
derivacion precordial y se obtiene se obtiene por suma pasiva de los voltajes
en RA, LA y LL como se muestra en la Figura 23. TCW es a su vez la
entrada para el manejador de pierna derecha (DRL) encargado de mejorar la
CMRR. Como ya se explico el terminal central de Wilson puede emplearse
para el circuito de malla activa pero no es utilizado en este proyecto ni se
dejo disponible esta opcion puesto que los cables de electrodos adquiridos

no estan apantallados.
5.2.1.7. Etapa de potencia. El sistema se alimenta con baterias de 9V

convencionales o recargables (no se incluye en este proyecto el cargador)

para aislar al paciente de los cables de poder y restringir el acceso de
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componentes de frecuencia de 60 Hz por los terminales de alimentacion de
los circuitos integrados, elevando de esta forma la relacion de rechazo en
modo comun. Esta disposicion ademas contribuye a la seguridad, pues si se
emplea una fuente basada en rectificadores y reguladores derivada de la red
eléctrica existe el peligro potencial de que una falla deje expuesto al
paciente, al operario o al equipo a 110Vrms. El efecto puede ser el de
originar un ‘macroshock’ en los primeros, o la destruccion total del
amplificador de entrada pues la proteccién contra sobre voltajes de todo el

sistema (dada por el Al) funciona hasta 40Vp.

La alimentacién del circuito manejador de pierna derecha y de los cuatro
canales de procesamiento de sefial se hace directamente de baterias de 9V.
Para el circuito sumador, el CA/D, los interruptores analdgicos, la parte del
lado del paciente de la etapa de aislamjento y los seguidores de tension
empleados para medir las fuentes de alimentacion, se introdujo un regulador

de tension miniatura LM78L05.

5.2.1.8. Etapa de sensado de niveles de DC. Para evitar que se produzca
mal funcionamiento del equipo a causa de un bajo nivel de tension de las
fuentes de alimentacion, se incluyo una etapa de divisores de tension
resistivos y seguidores de tension cuyas salidas son proporcionales al voltaje
de la fuente positiva (9V). Este voltaje es leido por el PC por medio del canal
5 del CA/D. De esta forma si se presenta un desbalance significativo de
dichos voltajes o si alguno es menor a 7.5V se presenta un mensaje de
advertencia al usuario en la interfase grafica. Esta etapa emplea dos AO de
los cuatro disponibles en un LT1078. Un tercer AO se utiliza como seguidor
para medir el voltaje de referencia por el canal 6 del CA/D y el restante
amplificador funciona también como seguidor para un canal opcional

habilitado en el conector de entrada que llega al canal 7 del CA/D.
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5.3. ETAPA DE CONVERSION ANALOGICA A DIGITAL.

Para este propodsito, se emplea el ADS7870, un sistema de adquisicion de
datos consistente de un multiplexor analégico (MUX) de ocho canales
monopolares o cuatro diferenciales, un amplificador de precision de ganancia
programable (PGA), un conversor analdgico a digital (CA/D) de 12 bits, un
voltaje de referencia de precisidon programable, reloj de conversion, cuatro
lineas digitales de entrada salida (I/0) y una interface de comunicacion serial.

La Figura 24, muestra el diagrama esquematico para el ADS7870.

El control y la configuracion del sistema se realiza escribiendo bytes de
comando en los registros internos a través de la interfase serial.  Estos
registros de comando permiten controlar entre otras, la seleccién de canal en

el MUX, la ganancia en el PGA, el inicio de conversién y las lineas 1/O.

Es de resaltar que aunque el conversor dispone de una interfase serial, la
comunicacion con el PC se hace por el puerto paralelo para lograr

velocidades de transmisién cercanas a 1Mbps .

"Se deja como inquietud al lector el empleo del puerto USB con velocidades de transmision
cercana a los 12 Mbps.
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Figura 24. Diagrama de pines del conversor ADS7870.
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Fuente: www.ti.com/ads7870.

Algunas caracteristicas adicionales del ADS7870 son:

El PGA provee ganancias de 1, 2, 4, 8, 10, 16 y 20V/V; el CA/D es de
aproximaciones sucesivas con formato de salida en complemento a dos; el
voltaje de referencia puede ser configurado por software para voltajes de
salida de 1.15V, 2.048V o 2.5V, el reloj de conversién (CCLK) es usado por
el voltaje de referencia mientras que el PGA vy el CA/D usan la sefal de reloj
DCLK=CCLK/DF con DF un factor de division programable a 1, 2, 4 6 8; la
interfase serial tiene cuatro pines: SCLK (reloj de datos seriales), DOUT
(salida de datos seriales), DIN (entrada de datos seriales, el cual puede ser
bidireccional en algunas aplicaciones), y CS (seleccion de chip). El flanco
activo de SCLK puede ser programado por hardware con el pin RISE/FALL.
Un uno ldgico en ese pin hace activo al flanco de subida.
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5.3.1. Ciclo de conversion. Un ciclo de conversion requiere 48 ciclos de
DCLK, de los cuales 36 ciclos son requeridos por el PGA para auto ajustar a
cero el voltaje de ofset y amplificar la sefial. Los restantes 12 ciclos de DCLK

son empleados por el conversor de aproximaciones sucesivas.

5.3.2. Modos de operacion. La interfase serial del ADS7870 opera basada
en un byte de instruccion introducida sincronicamente por la entrada DIN
seguida por una accién comandada por el contenido de la instruccion. El bit
D7 del byte de instruccién selecciona el modo de operacion directo o de

registro, Tabla 2.

El modo directo se caracteriza porque el bit D7 es igual a uno logico. Con
D7=1, se inicia una conversion, se selecciona la ganancia del PGA con los
bits D6, D5, y D4, y la configuracién del MUX con los bits D3, D2, D1 y DO.
El ciclo de conversion se inicia en el segundo flanco de bajada de CCLK
después del octavo flanco activo de SCLK del byte de instruccion. El
resultado de la conversion se guarda en los registros de salida del CA/D y
estaran disponibles para ser extraidos sincronicamente a través de la

interfase serial con una operacion de lectura en el modo de registro.

En el modo de registro (D7=0) la instruccion es seguida por una operacion de
lectura o escritura de 8 o 16 bits en el registro especificado por los bits D4 a
DO0. Si la operacion es de 16 bits, la direccion de los siguientes 8 bits
depende de si la direccidon del registro es par o impar. Si es par, el destino
del segundo byte es la direccion base +1, y si es impar base -1. Esta
disposiciéon es util para transferir el resultado de la conversion almacenada
en los dos registros del CA/D iniciando primero con el byte mas significativo o
con el menos significativo, con una sola instruccion de lectura. Por esta

razén,en este proyecto se emplea el modo de operacion de registro.
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5.3.3 Resumen de registros.

registros direccionables del ADS7870 y a continuacién se hace una breve

descripcion de cada uno de ellos.

Registros 0 y 1. Son los registros de salida de datos del CA/D. Almacenan
los bits resultado de la conversion desde ADO hasta AD11.

directamente en esta aplicacion pues se emplea el modo de operacion

indirecto mediante el registro 4.

La Tabla 3, muestra un resumen de los

Tabla 2. Modos de operacion directo o de registro del ADS7870.

D7 (MSB} D6 D5

D4

INSTRUCTION BYTE

k] D2 o1 il

Start Conversion

BE

IE

| IEEN I

{Direct Mods)

ol
 ReadMirite I E
(Register Made)

| asa | asz | as1 | aso |

START CONVERSION INSTRUCTION BYTE (Direct Mod el

BIT SYMBOL NANE VALLE FUMCTION
7 Mode Select 1 Starts a Conversion Cycle (Direct Mods)
e D G2-G0 PGA Gain Selact oaa PEA Gain = 1 {power up default condition)
01 PGA Gain=2
o0 PGA Gain =4
on PGA Gain=5
100 PGA Gain =8
101 PGA Gain =10
110 PGA Gain =16
111 PGA Gain =20
Cr2-00 M3-M0 Input Channel Selact Ses Datermines input channel selection for the requested
Table |1l conversion, differential or single-ended conrfiguration.

READ!'WRITE INSTRUCTION BYTE {Register Mode)

MNOTE: (1) The seven lower bits of this byle are also written to register 4, the Gain/Mux register.

BIT SYMBOL HAME VALLE FUNCTION
or Mode Select i Initiates a read or write operation {Register Mods)
x5 RAY ReadWWite Select a Wite Operation
1 Rlead Cperation
D& 1678 ‘Word Length ] £-Bit Word
1 1E-Bit Word (2 sight-bit bytes)
Cu-00 AS4-ASD Register Address Ses Determines the address of the register that is
Tablzll to be read from or written to.

Fuente: www.ti.com
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Registro 2. Contiene informacion acerca de la naturaleza del problema en el
evento en que el voltaje de entrada en el PGA sea excedido. No se emplea

en esteproyecto.

Tabla 3. Mapa de direcciones de los nueve registros del ADS7870.

REGISTER ADDRESS aoom | ream REGISTER ADDRESS REGISTER
454 | ASI [ AST|AS1] AS0| MO | wRiE [OTMSE) | D6 D5 | o4 | D3 i 01 00 | NAME

o lofolo]a 0 | Reat | aocz [ apce | apct [aoco [ o 0 0 | ovr | ADCulpu Data, LS By
oo |ofo| 1 | Read | aoctt | apcio | abco | accs | apcr | apce | apcs | apc4 | AD Cutpu Data, MS Byte
b0 o1 |0 2 | Read D D | vLDG | wiD4 | VID3 | WiD2 | VD1 | VLOD | PGA Valid Regiter
oo lof1 ] 3 | mw 0 0 0 0 | Rent | memo | CFD1 | CFDO | A'D Conirol Register
I ERERE 4 | rw Jomvesy | Gz | o1 | oo | w2 | w2z | wn | M0 | GainMux Register
BN ERERE 5 | mw Jowvesy| o 0 0 22 | 102 | w1 | 100 | Diitd 10 Siate Register
HIE EEEEE i | rw 0 0 i 0 | o3 | oEz | oft | ceo | Digidl 10 Control Register
BN ERERE 7 | mw 0 0 | osch | osce | mere | eure | Rav | RGB | RefDscillaor Coniml Register
1t oo o] 2| rw | e [ aws [ asm | o 0 | a0t | awn | Ls8 | Serid interface Coniral
HEE ERERER RS 0 0 1 0 0 0 0 1| ID Register

Fuente: www.ti.com/ads7870

Registro 3. Es el registro de control del CA/D. Los bits CFD1 y CDFO
configuran el factor de divisién de frecuencia CF. Los bits RBM1 y RBMO
configuran los cuatro modos de operacion para leer el resultado de la
conversion. Excepto en el modo cero que requiere de dos instrucciones para
leer los registros del CA/D, los demas modos permiten realizar una lectura
automatica de los registros 1 y 2 empleando una sola instruccién e iniciando
la transferencia con el byte mas significativo (modo 1), byte menos
significativo (modo 2) o unicamente enviando el byte mas significativo (modo
3). En esta aplicacion CF se hace uno para que el conversor trabaje a la
maxima velocidad posible (2 Mbits por segundo) y los bits RBM1 y RBMO se

emplean para configurar el modo 1.

Registro 4. Configura el MUX y el PGA y puede iniciar una conversion. Los
bits G2 a GO ajustan la ganancia a valores de 1, 2, 4, 5, 8, 10, 16 y 20. Los

72




bits M3 a MO ponen los canales de entrada del MUX como diferenciales
(M3=1) o como monopolares (M3=0); en el caso de entradas diferenciales la
polaridad puede intercambiarse segun el estado de M2. EI bit CNV/BSY
puesto a “1” inicia una conversion en el segundo flanco de bajada de CCLK
después de que el flanco activo de SCLK ha asegurado el dato. En este
proyecto se ajusta la ganancia a uno y los canales como monopolares. Las

lecturas de todos los canales se realizan mediante este registro.

Registros 5 y 6. EI primero, contiene el estado de cada una de las cuatro
entradas/salidas digitales y puede iniciar una conversion; el segundo,
contiene informacion que determina si cada uno de las cuatro lineas 1/O se
configura como una entrada o como una salida. En la actual aplicacion, 1/00
se configura como una salida para activar en caso necesario el circuito de

recuperacion ante saturacion.

Registro 7. Registro de configuracion del oscilador y de la referencia de
tension. Determina si el oscilador interno es usado para el reloj de
conversion (OSCE y OSCR), si el voltaje de referencia interno y el buffer de
referencia interno estan activos o inactivos (REFE y BUFE), y si la referencia
es 2.5V, 2.048V 6 1.15V. En el caso presente, el conversor emplea el

oscilador interno y la referencia se ajustaa 2.5 V.

Registro 24. Registro de control de la interfase serial. Controla si el dato es
presentado con el LSB o con el MSB primero, si la interfase serial es
configurada para operacion de dos o tres alambres, y ajusta la interfase para
comunicacion adecuada con microcontroladores de la familia 8051. En este
proyecto, no es necesario escribir en este registro pues su configuracion por
defecto permite presentar el dato con el LSB primero y definir la interfase a
tres hilos: uno para entradas, otro para salidas y el restante para el reloj de

comunicacion sincronica.
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Figura 25. Ejemplo para una operacion de escritura de 16 bits. La doble

flecha indica el flanco activo en el que datos o instrucciones son asegurados.

Instruction Latzhed Eath Bytes Updated

o YRR AR AAAAARARAT

o BRI e e e e e e e

Data for ADOR Datafor ADDR +1

DouT

Fuente: www.ti.com/ads7870

Registro 31. Este registro de identificacion permite al usuario verificar cual

revision del ADS7870 tiene instalada. No se requiere en este proyecto.

En resumen, en este trabajo se requiere de todos los registros excepto del
31, pero solo se escribe enel 7, 6, 5, 4y 3, pues la configuracion por defecto
de los restantes (todos los bits en cero después del encendido) se ajusta a

las necesidades de la presente aplicacion.

5.3.4. Operacién de escritura. La Figura 25, muestra la operacion de
escritura de 16 bits en una direccion par con el LSB primero y SCLK activo
en el flanco de bajada. Note que la direcciéon (ADDR) para la escritura del
segundo byte se incrementa en uno puesto que la direccion en el byte de
instruccién es par. Para una ADDR impar, la direccion para el segundo byte

seria ADDR-1. Si solo se requiere una operacién de escritura de 8 bits,
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entonces CS se hace alto luego de que se termine de escribir el primer byte

de datos.

Figura 26. Operacion de lectura de 16 bits de una direccion impar iniciando

con el LSB y con SCLK activo en el flanco de subida

Eath Byles Sampled

BCLK

Diata from ADDR Data from ADDR-1

Fuente: www.ti.com/ADS7870

5.3.5. Operacion de lectura. El diagrama 26 muestra un ejemplo de una
operacion de lectura de 16 bits de una direccion impar iniciando con el LSB y
con SCLK activo en el flanco de subida. Note que la direccion (ADDR) para
el segundo byte se decrementa por uno puesto que la direccién en el byte de
instruccién es impar. Para una ADDR par, la direccion para el segundo byte
seria incrementada en uno. Si solo se requiere una operacion de 8 bits,
entonces CS se hace alto luego de que se termine de leer el primer byte de

datos.

5.3.6. Inicio de una conversién a través de la interfase serial. Puede
iniciarse una conversion empleando dos métodos. El primero es con el modo
directo descrito anteriormente. El segundo, mediante el modo de registro,
que consiste en escribir un uno en el bit CNV/BSY en cualquiera de los

registros 4 6 5 habilitados con esta opcion. La Figura 27 muestra el
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diagrama de tiempos para una lectura automatica de los resultados de una

conversion previa usando el modo 2.

Figura 27. Inicio de una conversion a través de la interfase serial.

SCLK

DIN

DouT

CCLK

BLUSY J

Fuente: www.ti.com/ads7870.

5.3.7. Configuracién final para el ADS7870. La figura 29, muestra al
ADS7870 en su configuracion final.
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Figura 28. Configuracion final del ADS7870.
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Fuente: www.ti.com/ADS7870.

Los ocho canales de entrada del conversor se emplean en modo monopolar
y se han distribuido de la siguiente manera. Cuatro de ellos se usan para la
lectura de las derivaciones |, I, lll y C; una para sensar el voltaje de la fuente
positiva de alimentacién; uno para medir el voltaje de referencia de 1.25V; y
el restante para convertir un canal opcional que ingresa a la tarjeta por el pin
5 del conector de entrada y pasa luego por un seguidor de tensiéon. El canal

cuatro no se emplea en esta aplicacion.
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Los pines DOUT, DIN, SCLK y CS intercambian datos con el puerto paralelo
previo paso por la etapa de aislamento digital. Por DOUT se envian al PC
los resultados de la conversion y por DIN ingresan los comandos de escritura
en registros, sincronizados con el reloj SCLK. EIl flanco activo para las
operaciones de lectura o de escritura es el de bajada. Esto se debe a que el
pin RISE/FALL se ha cableado a tierra, es decir se halla en estado l6gico

bajo.

El pin D100 es empleado como salida digital y se pone en uno cuando se
requiera activar el circuito desbloqueador en caso de saturacion de alguno de
los canales de entrada. Los pines restantes no se emplean en esta

aplicacion.

La Tabla 4, muestra los datos con los que se configura el sistema de
conversion para una aplicacién en la que se leen canales monopolares en
una comunicacion de tres hilos a través de la interfase serial. Por defecto,
todos los registros se establecen en cero en el momento del encendido. Sin
embargo, en los registros 24 y 5 se escribe cero para asegurar realmente ese

estado en el inicio.
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Tabla 4. Registros y funciones empleados en la aplicacion.

ADDR BITS/DATO FUNCION
D7 | D6 | D5 D4 | D3 | D2 | D1 ] DO |
24 LS |2wW/|805| O 0 | LS |2wW/|805 Inicia transmision o recepcién
(11000) B 3 1 B 3 1 con el Byte MS. La
1 0 0 0 0 0 1 comunicacion es a tres hilos
Reloj para Vref es CCLK.
7 0 0 |OS |OS|RE |BU | R2 |RG Activa el oscilador interno a
(00111) CR|CE|FE|FE| V | B 2.5MHz, el Vrefa 2.5V, y
0 0 0 1 1 0 0 0 desactiva el buffer interno.
6 0 0 0 0 |OE | OE | OE | OE Pone el pin 1/0O cero como
(00110) 3 2 1 0 una salida y los demas como
0 0 0 0 0 0 0 1 entradas
5 CN| O 0 0 |[103|102|101|100 Asegura que Dblock este
(00101) V inactivo. Para activarlo 100=1.
0 0 0 0 0 0 0 0
3 0 0 0 0 |RB|RB|CF|CF Selecciona modo de lectura 1
(00011) M1 | MO | D1 | DO (Byte MS primero). Factor de
0 0 0 0 1 0 0 0 divisién FD=1
4 CN|G2|G1|GO|M3|M2|M1|MO Activa CA/D, PGA y MUX.
(00100) V G=1 LNO
1 0 0 0 1 0 0 0 G=2 LN1
1 0 0 1 1 0 0 1 G=4 LN2
1 0 1 0 1 0 1 0 G=5 LN3
1o 1] 1] 1]o0o]1]1 G=8 LN4
1 1]oJo[1][1]o0o]o G=10 LN5
111 ]Jol 111101 G=16 LNG
11101110 G=20 LN7
1 1 1 1 1 1 1 1

Fuente: autor del proyecto.
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La escritura en los registros configura al C/AD para recibir o escribir datos
iniciando con el byte mas significativo, comunicacion a tres hilos, oscilador
interno a 2.5 Mhz, voltaje de referencia interno de 2.5V, habilita el pin 1/0
cero como salida digital y lo inicializa en estado l6gico bajo, y prefija el modo
de lectura uno para leer el resultado de la conversion, es decir, inicia la

transferencia con el byte mas significativo.

La Tabla 4, muestra adicionalmente para el registro cuatro las diferentes

opciones de seleccion de canales y ganancia disponibles.

5.4. ETAPA AISLAMIENTO

La etapa de aislamiento incluye a los datos intercambiados entre el CA/D y el
PC, y a la fuente de alimentacion. A continuacion se describen cada una de

estas dos etapas.

5.4.1. Etapa de aislamiento de datos. La etapa de aislamiento tiene como
finalidad romper la continuidad 6hmica entre la tierra del lado del paciente y
la tierra del lado del computador. En adelante se hara referencia a la
circuiteria del lado del paciente alimentada con baterias como la zona aislada
y a los elementos dependientes de la tierra del computador como la zona no

aislada.

La etapa esta desarrollada alrededor del transreceptor dual ISO150 de Burr
Brown. Este dispositivo tiene una barrera de aislamiento galvanica
(10"2Q//5pF) capaz de soportar una tensién de 1500 Vdc., y transportar datos
hasta 80Mbaudios. Cada canal puede ser programado individualmente para
transmitir datos en una u otra direccion como se muestra la Figura 29. Aqui

el canal A transmite datos del lado A al lado B y el canal B lo hace en sentido
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opuesto. Para que un canal transmita debe aplicarse un estado Iégico bajo
en el pinR/T, y en el pin del mismo nombre del lado del receptor un estado
l6gico alto. Este circuito debe ser alimentado con +5V en el lado del paciente
y +5V en lado computador. Como es ldgico, las tierras de estas dos fuentes

deben estar aisladas.

El ISO 150 permite programar por software la direccién hacia donde fluyen
los datos poniendo el estado l6gico adecuado en el pinR/T, pero en la
actual aplicacion los pines R/T se han fijado a tierra a 5V por lo que el

dispositivo queda fijo y no es programable para el usuario.

Puesto que el control de la tarjeta y la transferencia de datos se hace
mediante cuatro lineas uUnicamente, se requirieron de dos dispositivos
ISO150, de tal forma que desde el punto de vista del computador, tres de los
canales son emisores para las lineas C0O, C1 y C2, y el restante es receptor
para la linea BUSY. Las cuatro lineas se conectan al computador mediante
un cable construido especialmente con un conector DB9 en la tarjeta EKG2 y
un DB25 en el puerto paralelo del computador. La Figura 30 muestra en

detalle la configuracién del ISO150 para la aplicacion actual.

Existen otras opciones para aislar el camino de la sefal no incluidas en este
proyecto, que involucran el uso de amplificadores de aislamiento ya sea
basados en transformadores, en barrera capacitiva o en dispositivos épticos
de alta precision. Ejemplos de estos son el amplificador 3656, el ISO130y
el ISO122 respectivamente, todos de la empresa Burr-Brown. De todos ellos
la alternativa mas econdmica la presenta el 1ISO122. EI inconveniente de
cualquiera de estas alternativas es que se requiere uno por cada canal,
cuatro para la aplicacion actual, lo que implica mayores costos y mayor

tamafno en la tarjeta de circuito impreso. El 1ISO150 se eligi6 en esta

81



aplicacion pues es la alternativa menos costosa ya que es 50% mas

econdmico por canal que el ISO122.

Figura 29. Diagrama de operacion basica del ISO150. Las entradas légicas
son CMOS compatibles con TTL. Las fuentes y tierras del lado A (lado del

paciente) y del lado B (lado del computador) son aisladas.
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Fuente: www.ti.com/ISO150

5.4.2. Fuente DC-DC aislada. Ademas de aislar el camino de los datos,
también se debe aislar las fuentes de alimentacion de cada lado. El disefio
permite que el usuario elija entre alimentar la parte no aislada del sistema
con una bateria de 9V o una fuente de corriente continua de valor superior a
los 7V; o emplear la fuente DC-DC existente en la tarjeta. Para esto se ha

dispuesto de un jumper para seleccionar una de las dos opciones.
Si se elige la opcion de la bateria o la fuente, se dispone de un conector en

linea de dos pines J5 para este propdsito. Dado que el ISO150 se alimenta

de 5V se precisa de un regulador de tension miniatura LM78L05, como se
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observa en al Figura 31. Esta opcion se hace efectiva al unir los pines 1y 2
del jumper.

Figura 30.
lineas de comunicacion entre el PC y la tarjeta CARDIOSCAN .
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Fuente: autor del proyecto.

Para emplear la opcion de la fuente DC-DC el jumper de unir los pines 2 y 3.
Al hacer esto la salida del la fuente aislada DCP010505 de Burr-Brown es

quién alimenta la parte no aislada del 1ISO150. Este circuito integrado
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visualizado también en la figura 32, es capaz de suministar 1W de potencia y
entregar 5V a partir del voltaje aislado de 5V del lado del paciente con una

barrera de aislamiento de 1000 Vrms.

Figura 31. Opciones para alimentar la parte no aislada del sistema.

& T vin  vout 1
A5
Ca2 -
— lGND Demmﬂ
OCDC 1 N

= 1 — Ay

JUMPER

Win
“out

l?emﬁ

Fuente: Autor del proyecto.
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6. SOFTWARE

El software, realizado inicialmente en lenguajes ensamblador, C y Matlab, se
encarga fundamentalmente de la adquisicion de sefales. Subrutinas
adicionales generan un reloj adecuado para la frecuencia de muestreo,
configuran los registros, leen los datos adquiridos por el puerto paralelo y
permiten la visualizacion de las sefales electrocardiograficas. A continuacion

se describe brevemente cada una de estas funciones.

6.1. |Inicializacion. Antes de proceder a la captura de datos, el programa
realiza dos funciones con el fin de generar una base de tiempo. Puesto que
no se dispone de un reloj por hardware y los temporizadores en lenguaje C
solo dan precision hasta los milisegundos, se genera un reloj basado en
ciclos for que realiza la suma acumulativa del indice del ciclo for. El numero
de iteraciones N; para cumplir con la frecuencia de muestreo deseada se

determina con la siguiente ecuacion:

N = te (6.1)

donde T; es el periodo de muestreo, es decir el inverso de la frecuencia de
muestro elegida por el usuario; T. es el tiempo empleado en leer un dato
completo por el puerto paralelo y Tr es el tiempo empleado en realizar una

sola vez un ciclo for.
Para determinar el tiempo T. se ejecuta un sub-programa que realiza la

lectura de un solo canal por un determinado numero de veces N. y luego

aplica la ecuacion:
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(6.2)

donde t; y t2 son los tiempos indicados por el reloj del PC al inicio y al final de

la prueba respectivamente.

Para el tiempo Ts de la ecuacion 6.1, se realiza una rutina similar. Conocido
T., el tiempo empleado para leer un canal, se introduce un retardo hasta
completar el periodo de muestreo Ts antes de repetir la lectura del canal y
cumplir de esta forma con la frecuencia de muestreo. Este retardo se
implementa con el ciclo for mencionado anteriormente con el numero de

iteraciones descrito por N;.

6.2. Escritura en registros. Antes iniciar cualquier proceso de conversion es
necesario configurar el CA/D realizando operaciones de escritura de ocho
bits en los registros 24, 7, 6, 5y 3 como se indica en la Tabla 4. Para ello se
emplean los tres primeros bits del bus de datos del puerto paralelo, a decir:
DO para SCLK, D1 para DIN y D2 para CS.

La Figura 32, muestra a manera de ejemplo la escritura en el registro 7 del
dato 284 para llevar a cabo la funcion descrita en la Tabla 4. Observe que
cada bit enviado por DIN (DO) se repite dos veces para asegurar que el bit
este presente en el flanco de bajada del reloj. En la parte inferior de la
grafica se observan los datos que deben ser escritos en el puerto paralelo en

forma secuencial para lograr dicho objetivo.
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Figura 32. Ejemplo de escritura del dato 28 en el registro 7 del ADS7870.
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Fuente: autor del proyecto

En la implementacion, la subrutina de configuracion, lee de una tabla en la

que cada fila contiene los datos a ser enviados por el puerto paralelo.

Figura 33. Lectura de los registros de salida del ADS7870.
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Fuente: autor del proyecto.

6.3. Lectura de datos. Esta operacién se realiza mediante el modo directo,
que consiste en escribir un uno en el bit mas significativo, seguido de los bits
de ganancia y configuracién del multiplexor; con lo que se genera una lectura
automatica de los registros 1 y 2, los registros de salida del conversor A/D.
Esta operacion se aprecia en la Figura 33. Se observa que luego de ser
enviado el bit MO se introduce un ciclo de espera de 20 S mientras el CA/D
realiza la conversién. Pasado ese tiempo se inicia la transferencia de los

datos al PC empleando la linea BUSY del bus de estado del puerto paralelo.
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La Figura 34, muestra la interfase grafica con el usuario desarrollada para la

aplicacion.

Figura 34. Interfase grafica con el usuario.
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Fuente: autor del proyecto.

6.4. CONTROL DE OFFSET.

Dentro de los parametros tenidos en cuenta para la leccién de los
componentes analégicos de todo el sistema no fue prioritario el voltaje de
offset, pues este puede ser retirado por software. La rutina hace parte de
las pruebas de calibracion del sistema y por lo tanto se lleva a cabo una sola

vez. Consiste en aterrizar todos los canales de entrada y registrar cada

88



canal un numero determinado de veces para luego hacer un promedio de los
valores medidos. El valor medido es el offset de canal. Este valor se
almacena como una constante dentro del programa principal y es restado de
cada una de las lecturas posteriores. De esta forma el voltaje de offset es

eliminado.
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7. OBSERVACIONES Y CONCLUSIONES

Un electrocardiograma estandar estd compuesto por doce derivaciones,
seis de las cuales, las precordiales, son monopolares y las restantes de
naturaleza bipolar. Se decidié adquirir las derivaciones |, 1l y Illl pues a
partir de estas pueden obtenerse las derivaciones bipolares aumentadas.
Los registros aVR, aVL y aVF son obtenidos por software empleando las
ecuaciones derivadas del triangulo de Einthoven. De esta forma el
usuario tiene la opcion de visualizar en total seis registros en forma

simultanea a partir de tres canales electrocardiograficos.

Dado que las derivaciones I, Il y Ill son bipolares se emplean en este
proyecto amplificadores de tres operacionales, es decir, amplificadores de

instrumentacion clasicos en un solo circuito integrado.

Las caracteristicas minimas que debe poseer un bio-amplificador para
asegurar la operacion correcta con impedancias de electrodo piel y
fuentes de interferencia caracteristicas, referentes a impedancia de

entrada en modo comun muy alta, mayor a 100 M a 60Hz; alta
Impedancia de entrada en modo diferencial, mayor a 10 M a 60Hz; e

igual impedancia en modo comun para todas las entradas, se superaron
al elegir un amplificador de instrumentacion con impedancias

balanceadas en modos comun y diferencial de 10'?

Para aumentar la relacién de rechazo en modo comun adicional a la dada

por el amplificador de instrumentacion, se empled el circuito manejador de
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pierna derecha. Este circuito aporta 32 dB mas al CMRR de todo el

sistema.

Existen en el comercio cuatro opciones para aislar el camino de la sefal
que involucran el uso de amplificadores de aislamiento ya sea basados
en transformadores, en barrera capacitiva o en dispositivos dpticos de alta
precisién; y trans-receptores basados en aislamiento galvanico. El
inconveniente de cualquiera de los primeros es que se requiere uno por
cada canal, lo que implica mayores costos y mayor tamafo en la tarjeta
de circuito impreso. Por lo anterior se empled el trans-receptor dual
ISO150 que reduce los costos de aislamiento por lo menos en 50% con
iguales prestaciones, comparada con cualquiera de las alternativas antes

mencionadas.

El puerto paralelo resulta muy atractivo para esta aplicacion, debido a la
alta tasa de transferencia de datos y al elevado numero de lineas de las
que dispone. Por ejemplo, para la frecuencia de muestreo de 700 Hz,
cuatro canales y 72 bits por dato se requiere de una velocidad de
transferencia superior a 200 Kbps. Ademas, si se requiere, cada linea
de entrada del puerto podria expandir el sistema con ocho canales

adicionales.

La relacion de rechazo en modo comun del amplificador de
instrumentacion es directamente proporcional a la ganancia en modo
diferencial, por lo que es deseable una alta amplificaciéon en esa etapa.
Para definir la ganancia maxima se tuvo en cuenta el voltaje de offset de
los electrodos, el voltaje de alimentacion y el valor pico mas alto posible
en la sefal electrocardiografica. De esta forma la ganancia se ajustoé en
700.
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Para evitar las interferencias de alta frecuencia, en especial las de modo
comun, se empled una seccion aislada de minimas dimensiones ubicada
muy cerca del paciente y unida a €l por cables de medicion menores a 60
cm de longitud. Los cables cortos ayudan también a reducir la
interferencia inducida magnéticamente, pues facilitan la reduccion del

area efectiva de la espira formada por los cables de medicion.

Es necesario incluir un buffer amplificador en la entrada de referencia
para evitar el incremento de las interferencias al sensar la derivacion
precordial de naturaleza monopolar debido a las diferencias en la
impedancia de entrada en modo comun entre la entrada de referencia y la

entrada no interconectada.

Es imprescindible la etapa de aislamiento puesto que contribuye a la

seguridad eléctrica del paciente, del operario y del equipo.
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8. RECOMENDACIONES

El puerto paralelo presenta actualmente el inconveniente de estar
restringido a disefiador en las versiones de Windows 2000 y superiores.
Como alternativa para ingresar la sefal a PC podria emplearse el puerto
USB cuya velocidad supera hoy dia los 12 Mbps. Ademas este puerto
posee una linea de potencia de 5V que se puede emplear para la
alimentacion de la tarjeta de adquisicion. Se sugiere por ejemplo el
circuito integrado TUSB3210 de Texas Instruments que contiene un

microcontrolador de la familia 8052 con puertos USB incorporados.

El triangulo de Einthoven es cuestionado por los especialistas pues el
torso humano no es homogéneo ni triangular por lo que el empleo de las
ecuaciones para obtener las derivaciones bipolares a partir de las
bipolares podrian no ser del todo correctas. Se sugiere en futuros
proyectos implementar para cada derivacion deseada un canal

electrocardiografico completo.

Un registro electrocardiografico estandar incluye doce derivaciones: las
bipolares, las bipolares aumentadas y las precordiales. Todas aportan
informacién importante para el especialista por lo que futuros desarrollos

deberian adquirirlas y presentarlas todas.

En el desarrollo de proyectos de ingenieria en el area de la bioingenieria,
dado el caracter interdisciplinar, es necesario contar con asesores en el
area de la medicina que fortalezcan la investigacion desde el
planteamiento mismo del problema y que hagan acompafamiento en

todas las etapas de desarrollo del proyecto.
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ANEXO A. DISENO DE FILTROS ANALOGICOS

De las diferentes opciones para el diseio de los filtros pasa bajas y pasa

altas, se eligi6 la configuracion de Sallen-Key mostrada en la figura 36.

Figura 35. Estructura de Sallen-Key para el disefio de filtros analdgicos.

Luego de un rapido andlisis nodal se encuentra que la funcion de

transferencia del filtro esta dada por:

H(S) = 7374 0.
Z4Z3- 7Z273- Z1Z2- Z1Z3 ’

Para el caso del filtro pasabajas, las impedancias se asignan de la siguiente
forma: Z1 =R1, Z22 = R2, Z3 = 1/sC1y Z4 = 1/sC2. Al reemplazar los

valores en la ecuacion (x1) se obtiene:

1
H(s)= 1.2
5) S?RIR2CIC2 + SC2(R1+ R2)+1 42
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De la teoria de circuitos eléctricos se segundo orden se sabe que el
denominador de la funcion de transferencia pude ser expresado en términos
de la frecuencia de resonancia wp y del factor de calidad del filtro Qp de la

forma:

_N(S) _ N(S)
H(Ss)= = (1.3)
D(S) HS S
Wo g ¥ WoQo +l

Al comparar los denominadores de la ecuacién x3 con la ecuaciéon x2 se

obtiene

1

RIR2CI1C2
Qo = cl RIR2 (1.4)
C2 HR1+R2

Para el caso del filtro pasaaltas se elije Z1 = 1/sC1, Z2 =1/sC2, Z3=R1y

Z4 = R2. La funcién de transferencia es entonces:

(1.5)

_ S*(CIC2RIR2)
H(s)= S2RIR2CIC2 + SRI(C1+ C2)+1

y las expresiones para wo y Qo:

1
~/RIR2CIC2

00=g/ % Vaczg (1.6)

R2 1+C2
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El factor de calidad se selecciona de tal forma que se obtenga ganancia
unitaria y respuesta en frecuancia maximamente plana en la banda pasante
lo que equivale a hacer que la frecuencia de resonancia y la frecuancia de
corte sean iguales. Para el caso del filtro pasa altas de segundo orden el
valor que cumple con esa condicion es Qp=0.707. Como el filtro pasabajas
es de cuarto orden requiere de la conexidén en casacada de dos etapas de
segundo orden, cada una con la misma frecuencia de corte pero con
diferente factor de calidad. La ecuacion para el Qp de cada etapa esta dado

por:

Wo

2a

0, = (1.7)

Figura 36. Diagrama esquematico de los filtros pasa altas y pasa banda.
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Figura 37. Grafica de respuesta en magnitud del filtro para ECG.
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Fuente: autor del proyecto.

donde es la parte real de los polos de cada etapa. Estos valores se hallan
tabulados en muchos textos y se extraen de la localizacion de los polos para
la respuesta de los filtros de Butterworth. Los valores para el filtro de cuarto
orden son 1=0.924 y ,=0.383. Con estos valores Qg1 y Qo2 son 0.541 y

1.306 para la primera y segunda etapa respectivamente.

Con cada uno de los factores de calidad descritos y con la frecuencia de
corte se eligen los valores de las resistencias y los condensadores para cada
etapa. La Figura 37 muestra el diagrama esquematico de los filtros
disefiados y la Figura 38, muestra las graficas de respuesta en magnitud
para la cascada de filtros. Se observa que las frecuencias de corte son las

deseadas y que la ganancia es unitaria.

Una vez ensamblado el circuito, se realizé en el laboratorio un barrido en

frecuencia a cada uno de los cuatro canales. Los datos se muestran en la
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Tabla 5. En esta tabla se observa que las frecuencias de corte se hallan ente

90 y 100 Hz. La diferencia entre el valor deseado y el valor medido se debe

a la tolerancia de los condensadores (entre 10 y 20%) del filtro.

Tabla 5. Barrido en frecuencia para los filtros pasabajos.

F(Hz) Entrada Canal | Canal Il Canal Il Canal C
\Y \Y \Y \Y \Y
10 2 2 2.01 2 2
20 2 1.97 1.98 1.98 1.97
30 2 1.96 1.97 1.97 1.96
40 2 1.95 1.94 1.94 1.93
50 2 1.92 1.91 1.9 1.92
60 2 1.81 1.82 1.8 1.8
70 2 1.73 1.7 1.72 1.74
80 2 1.59 1.61 1.6 1.6
90 2 1.5 1.53 1.48 1.54
100 2 1.38 1.4 1.34 1.42
110 2 1.26 1.29 1.24 1.3
120 2 1.15 1.16 1.16 1.18
130 2 1.06 1.1 1.04 1.08
140 2 0.94 0.98 0.94 0.98
1000 2 0.2 0.19 0.18 0.2
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ANEXO B. FILTROS DIGITALES

La funcién de un filtro digital es la misma que la contraparte analdgica, pero
estdan implementados con circuitos logicos digitales o programas de
computador y operan sobre una secuencia de numeros que ha sido obtenida

al hacer el muestreo de una forma de onda continua.

Asi como la transformada de Laplace es util en el estudio de los filtros
analdgicos, la transformada z es la adecuada para los filtros digitales. Por

definicion la transformada z de una secuencia x(n) es:

X(z2)= ix(n)z_" 2.1)

n=—oo

Por ejemplo, para una secuencia x(n)={x(0), x(1), x(2), x(3)} la transformada

resultante es X(z)= x(0) + x(1) z" + x(2) z2 + x(3) z™.

La variable z™
representa la separacién de un periodo de muestro N entre una muestra y la

siguiente.

Los filtros digitales se representan con ecuaciones en diferencia. Para un
filtro de segundo orden esta ecuacion es de la forma y(n)=bgx(n)+bsx(n-

1)+bax(n-2)+ax(n-1)+azy(n-2) y su transformada z es:

-1 -
by +bz +b,z

= - (x9)
l+az +a,z
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donde los términos a, y b, son los coeficientes del filtro. Un filtro en donde
solo existan los coeficientes b, es un filtro de respuesta finita al impulso FIR.

Si existe tanto a, como b, el filtro es de respuesta infinita al impulso IIR.

El plano z se caracteriza porque centrada en los ejes real e imaginario, se
halla la circunferencia de radio unidad. Dado que, sobre ésta circunferencia
se distribuye el rango de frecuencias w comprendido entre ceroy 2 (6 f
entre 0 y 1) como se observa en la Figura 39, puede emplearse el método
de los polos y de los ceros para disenar filtros digitales sencillos. En método
consiste en ubicar los ceros de la funcion de transferencia cerca de los
puntos de la circunferencia correspondientes a las frecuencias que desean
ser atenuadas y los polos cerca de los puntos de la circunferencia

correspondientes a las frecuencias que desean ser acentuadas.

Figura 38. Plano Z mostrando la circunferencia de radio unidad

Imiz) (= a2
o | B

W= T
=12 =0
Far2 \ I{""FD
\ Re(z)

Fs

Fuente: autor del proyecto.
Para finalizar esta breve introduccién cabe anotar que como consecuencia

del muestreo, existe una relacion lineal entre la frecuencia F de las senales

analdgicas y la frecuencia f de las senales en tiempo discreto dada por:
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f= (x10)

donde F; es la frecuencia de muestreo.
FILTROS DIGITALES ELIMINABANDA.

Se exponen a continuacion cuatro tipos de filtros digitales para eliminar la

frecuencia de 60 Hz introducida por la red eléctrica.

Filtro de la media mdvil. Como se menciond anteriormente un método simple
para remover completamente el ruido de una frecuencia especifica consiste
en ubicar un cero sobre la circunferencia unidad en el lugar correspondiente
a esa frecuencia. Por ejemplo si se emplea una frecuencia de muestreo de

180 muestras por segundo, un cero en 2 /3 elimina la componente de ruido

de 60 Hz. La ecuacion en diferencia es:

y(n):;[X(n)+x(n—1)+x(n—2)] x(11)

La Figura 40 muestra la respuesta en frecuencia de este filtro FIR. Se
observa que ademas de la eliminacion de la componente de 60 Hz, se
presenta atenuacion significante en las frecuencias cercanas debido al ancho
de banda relativamente grande del filtro, Ademas las ganancias en alta y

baja frecuencia no son iguales y el filtro solo funciona si Fs es 180 Hz.
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Figura 39. Respuesta de magnitud del filtro de la media mdévil.

345

Fuente: autor del proyecto.

Filtro elimina banda FIR. Para suplir algunas de las desventajas del filtro
anterior y continuando con la misma metodologia, de desea introducir un
nulo en una frecuencia wy. Para esto simplemente se introduce un par de
ceros complejos conjugados en la circunferencia unidad sobre esa

frecuencia, es decir en z1o=€ W0 por |o tanto la funcion de transferencia es:
H(z)=b,(1-2cosw,z”" +z7%) (x12)

Aqui by es una constante introducida para normalizar la respuesta en
frecuencia de filtro, es decir hacer que la maxima ganancia sea unitaria. La
Figura 41 muestra la respuesta en magnitud de un filtro elimina banda con un
nulo en /3. Puede decirse que no mejor6 mucho respecto a la anterior,
pero tiene la ventaja de que puede elegirse el valor de wg y por lo tanto el de
Fs.
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Figura 40. Respuesta en frecuencia del filtro FIR elimina banda.

100

Fuente: autor del proyecto.

Filtro elimina banda IIR. Para mejorar la respuesta en frecuencia del filtro
anterior se introducen polos en la funcion de transferencia para producir
resonancia en la vencindad del nulo y por lo tanto reducir el ancho de banda
de la ranura. Estos polos se situan a una distancia r en la misma direccion de
los ceros y dentro de la circunferencia unidad para lograr estabilidad, es decir

en z1.=re ™. La funcién de transferencia modificada es ahora:

by(1—2coswyz™ +2z7%)

(1-2rcoswyz™ +r’z7?%)

H(z)= (x12)

La Figura 41 muestra el diagrama de magnitud del filtro para wo= /3 y r=0.85
y wo= /3 y r=0.95. Se observa que la respuesta en frecuencia es mas

simétrica y que el ancho de banda se reduce(el factor de calidad aumenta)
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cuando r crece. De esta forma se tiene pleno control de la selectividad del

filtro con sélo ajustar el parametror.

Puede llegarse a resultados similares si se emplean otras técnicas de disefio

de filtros digitales como el método de la transformacion bilineal®®.

Figura 41. Respuesta en frecuencia del filtro IR elimina banda.

1.4 - - . . . .

Fuente: autor del proyecto.

Filtro adaptativo eliminabanda. Para finalizar esta breve recopilacion sobre
filtros eliminabanda para aplicaciones bioldgicas, se reimprime apartes de un

articulo publicado por el autor de este proyecto  sobre filtros adaptativos .

a. Introduccion. Los sistemas que se disefan para eliminar ciertas

componentes en frecuencia de la sefial de entrada se denominan filtros

% Transformacion bilineal para filtros de picos y de rechaza banda. AMBARDAR, Ashok.
Procesamiento de sefiales analdgicas y digitales. Thomson learnig. Pag. 696-700.

™" Introduccién al filtrado adaptativo. Sarmiento, Luis Omar. Revista ITEKCNE No. 1.
Universidad Santo Tomas. 2002.
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selectivos en frecuencia. La naturaleza de esta accion de filtrado viene
determinada por la caracterizacion de la respuesta en frecuencia H(w), que a
su vez depende de la eleccion de los coeficientes de la salida {as} y de la

entrada {by} en la ecuacion en diferencias que describe el sistema.

Un filtro adaptativo es un filtro cuyos coeficientes varian con el tiempo en
forma automatica. Disefar un filtro adaptativo consiste en determinar la regla
de variacion de los coeficientes. Los sistemas adaptativos tienen hoy dia
diversas aplicaciones: identificacion de sistemas, prediccion de datos,
cancelacion de ruido de senales de audio captadas en ambientes ruidosos,
cancelacion de ecos en circuitos internacionales de muy larga distancia y
filtros ranura como el supresor de ruido de 60 Hz, entre otras. En circuitos
internacionales de muy larga distancia, aparecen problemas de ecos debido
a las desadaptaciones de impedancia producidas en las bobinas hibridas
conversoras de dos a cuatro hilos. El algoritmo de adaptacion trata de
minimizar la potencia de la sefial de error hasta obtener una comunicacion
sin ecos. Una vez se logra este objetivo, el filtro deja de adaptarse y pasa a

comportarse como un filtro fijo.

b. Teoria de funcionamiento. Se obtiene un filtrado oOptimo cuando se
encuentra el valor de los coeficientes de un filtro FIR de longitud L que
minimicen la potencia de la sefal error. En un filtro FIR los coeficientes {ax}

son cero para k 0 y la salida expresada en forma directa en cualquier

instante es simplemente la convolucién discreta
L
y(n) =% w(n)x(n—k) @)
K=0

que expresada en forma matricial toma la forma
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y(n) =" (n) X(n) (2)

donde W'(n) es un vector fila que contiene los coeficientes {bi} del filtro y

X(n) es un vector columna que contiene las muestras de la entrada.
La estructura tipica de un filtro adaptativo se muestra en la Figura 42. Aqui
x(n) es la senal de entrada, y(n) es la salida, d(n) es la sefal de referencia y

e(n) es la sefal de error entre la sefal de referencia y la salida del filtro que

en términos de (2) se expresa como:

e(n)=d(n)=y(n) = d(n)=W" X(n) )

en donde se ha supuesto inicialmente que x(n) es estacionaria y que el

vector de pesos W no varia con el tiempo.

Figura 42. Estructura tipica de filtrado adaptativo.

din)

/4 g
®in) —w Filtro adaptativo

/

Fuente: autor del proyecto.

El objetivo a alcanzar es minimizar la potencia media del error e(n)

encontrando los coeficientes 6ptimos de modo que la sefial y(n) se cancele lo
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mas posible con d(n). Obteniendo la potencia instantanea del error y
posteriormente la esperanza matematica teniendo en cuenta que W es

constante, se obtiene:

e(n)’=dm)>+W X(m) X" ()W -2dm) X" (n)W
Elemy?]= Hamy? | +w™ A xmy x" ]l w -2 amyx ) w @

ésta ultima expresion puede rescribirse como
Elem)’|= € = Elam)? |+w R W —2P" W (5)

donde R=E[X(n) X"(n)] es la matriz de autocorrelacién de la sefial de entrada
y P=[d(n) X(n)] es el vector de correlaciones cruzadas entre la entrada y la

senal de referencia.

A la funcidn que expresa la potencia de la sefial error en funcion de los
coeficientes del filtro (5) se le denomina superficie de error. En el caso de
dos coeficientes, es decir L=1, dicha ecuacion es un paraboloide con un
unico minimo global. En el caso unidimensional (un solo coeficiente) se
obtiene una parabola también con un minimo global unico. En ambos casos,

el minimo se corresponde con los coeficientes dptimos deseados W .

Una forma de calcular W~ denominada Filtro Optimo de Winer, consiste en
calcular el gradiente de la funcién ( derivada parcial de  con respecto a

Wo,..., WL), igualarla a cero y despejar el valor de los pesos 6ptimos asi:
Of=2RW- 2P

O=0=2RW -2P
W' =R"P (6)
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Normalmente la autocorrelacién de la sefial de entrada y la correlacion
cruzada de entre x(n) y d(n) son desconocidas y deben ser estimadas a partir
de las propias muestras de las senales. Adicionalmente las sefiales x(n) y

d(n) no son estacionarias por lo que los coeficientes de W™ no son fijos.

Lo anterior se soluciona con los algoritmos de gradiente. En estos
procedimientos se calcula R y P muestra a muestra y se busca el vector de
pesos Optimos mediante la ecuacion (6) en forma recursiva, moviéndose
pequefios pasos de longitud proporcional al gradiente y en direccion contraria

al mismo. El vector de pesos se actualiza mediante la ecuacion.
W(n-1)=W(n)- LU (n) (7)

El tamafo de controla el tamafio de los pasos del algoritmo. Se busca que

disminuya, pues si aumenta, la velocidad de convergencia sera mas rapida
pero con tendencia a la divergencia. Finalmente, el algoritmo LMS ( Least
Mean Squares) sustituye el gradiente en la ecuacion (7) con una estima del
mismo obtenida con muestras de las senales. La estima del gradiente y la

nueva ecuacion recursiva son :

O& (n)=- 2e(n) X (n)
W(n+1)=W(n)+2ue(n)X(n) 8)

c. En algunas aplicaciones de procesamiento de sefial las sefiales deseadas
se encuentran interferidas con ruido de la red eléctrica. En estos casos es

util un filtro ranura de 60 Hz. Un método sencillo de disefho consiste en
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modelar el ruido como una onda seno de 60 Hz'', en donde el Unico

parametro adaptativo es la amplitud de la onda seno (9)

e(n) = Asen(wn)
e(n—1)=A4sen[w(n—1)]
e(n+1)=Asen[w(n+1)] = Asen(wn +w) 9)

Aplicando sencillas identidades trigonométricas a la ultima expresion en (9)
se llega a

e(n-1)=2 Asen(wn)cos(w)- Asin[w(n- 1)]
e(n+1)=2Ne(n)—e(n-1) (10)

donde N es una constante definida por la frecuencia del ruido w a ser

eliminada y por la frecuencia de muestreo fs=1/T:

N =cos(w)=cos Em;—fg (10)

La salida del filtro es la diferencia entre la entrada y el ruido estimado
y(n-1)=x(n-1)-e(n-1) (1)
Con el fin de ajustar iterativamente el filtro para que se adapte a los cambios

en el ruido de la senal, el sistema se realimenta para cambiar la amplitud de

la sinusoide en cada periodo de muestreo. Se define para esto la funcién

T Ahlstrom, M. L., and Tompkins, W. J. 1985. Digital Filters for real-time ECG Signal
Processing. IEEE Trans. Biomed. Eng., BME-32(9); 708-13.
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fn-D=[x(n-1)- e(n- D]- [x(n)- e(n)] 11

con la cual puede determinarse si la estima de e(n) fue muy grande o muy
pequena. Sif(n+1) =0 significa que la estima fue correcta y no hay que hacer
ajuste. Si por el contrario el resultado de (11) es diferente de cero se debera
agregar o restar un pequefio paso d como en (13). EIl valor para d se
determina empiricamente y depende de que tan rapidamente el filtro necesita

adaptarse a los cambios en el ruido interferente.

f(n-1D>0L e(n- )=e(n-1)-d
f(n+)<0U e(n+l)=e(n+1)—d (13)

Para probar el algoritmo, se emple6 una sefal ECG sin ruido muestreada a

200 HZ** cuyas muestras son :

sefial_ecg=[8 10131414 1412119754211001111122233333
333336112033517291103 10596 77 53 27 5-11 -23 -28 -28 -23 -17
-10-5-10121111000000000000112233445678891010
111112121213 14 16 18 20 22 24 27 29 31 34 37 39 42 44 47 49 52 54
55 56 57 57 58 58 57 57 56 56 54 52 50 47 43 40 36 33 29 26 23 20 17 14
12108753211000000025810131414141210877665544
33221100000000000],

Esta senal se representa en la figura 43-a.

* Tompkins, Willis J. 1993. Biomedical Digital Signal Processing. Pag. 13. Prentice Hall.
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Figura 43. Senal electrocardiografica. (a) Sefal original libre de ruido de 60
Hz. (b) Sefal ECG con ruido adicionado de 60 Hz. (c) Senal filtrada con d =
0.2.
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Fuente: autor del proyecto.

A esta sefal se le adicioné una onda seno para simular ruido de 60 Hz, de
fase 90° y con una amplitud igual al 10% del maximo de sefal ecg, Figura
(44-b). La senal resultante se filtré siguiendo el algoritmo descrito
implementado en Matlab. El resultado se muestra en la Figura 44-c. Puesto
que el valor para d fue bajo (d=0.2), el algoritmo se adapta al ruido solamente
hasta después de la muestra 100. Valores mas altos para d agilizan el
proceso de adaptacién pero no remueven la totalidad del ruido. Por ejemplo,
para d=0.7, la adaptacion se consigue antes de la muestra 60, pero
permanece un pequefio porcentaje de ruido en las regiones isoeléctricas

aunque solamente es perceptible al hacer un acercamiento.
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ANEXO C. LISTADO DE COMPONENTES.

Las tablas 6, 7 y 8 listan los componentes empleados en el proyecto.

Tabla 6. Componentes de la etapa de procesamiento analdgico de sefal.

FUNCION TIPO CANAL 1 CANAL 2 |CANAL 3 |CANAL 4
AMP INST INA 114 U1 u2 u10 u11
DESACOPLE 0.1uF C1 C3 C21 C23
DESACOPLE 0.1uF C2 C20 C22 C24
R GANANCIA 150 RG1 RG2 RG3 RG4
AMPL-QUAD T1084 U3 U4 us U6
DESACOPLE 0.1uF C52 C54 C56 C58
DESACOPLE 0.1uF C53 C55 C57 C59
FILTRO HP 4.7uF C4 C5 C25 C26
FILTRO HP 4.7uF C6 C7 C27 C28
FILTRO HP 464K R5 R6 R36 R37
SW 8K R1 R2 R32 R33
FILTRO HP 909K R3 R4 R34 R35
FILTRO HP 309K R7 R38 R39 R72
FILTRO LP 32.4K R8 R9 R40 R41
FILTRO LP 32.4K R10 R11 R42 R43
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FILTRO LP 56nF C8 C9 C29 C30
FILTRO LP 47nF C10 C11 C31 C32
FILTRO LP REAL 64.7K R12 R44 R45 R73
FILTRO LP2 182K R13 R14 R46 R47
FILTRO LP2 182K R15 R16 R48 R49
FILTRO LP2 22nF C12 C13 C33 C34
FILTRO LP2 3.3nF C14 C15 C35 C36
FILTRO LP2 REAL [357K R17 R50 R51 R75
AMPLIF 16.5K R19 R21 R53 R55
AMPLIF 18.2K R18 R20 R52 R54
AMPLIF 165K R22 R23 R56 R57
SUMADOR LM324  U7A u7B u7C u7D
DESACOPLE+ 0.1uF C60

SUMADOR 20K R26 R27 R60 R61
SUMADOR 20K R24 R25 R58 R59
SUMADOR 20K R30 R31 R64 R65
SUMADOR 20K R28 R29 R62 R63
SUMADOR 104 C16 C37 C38 C39
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Tabla 7. Componentes empleados DRL, Dblock, fuentes y referencia y CA/D

TCW/DRL

TCW/DRL TLO84 us

PROMEDIO 30K R66
PROMEDIO 30K R67
PROMEDIO 30K R63
FILTRO DRL 390K R69
DALIDA DRL 390K R71
FILTRO DRL 47pF Co4
DESACOPLE + 0.1uF C43
DESACOPLE(-) 0.1uF C44

DBLOCK
DBLOCK CD4066B u13
DESACOPLE+ 0.1uF C45
FUENTES/REF

REG+5 78LO5 u14
REF2.5 LM336 u16
RES LIMITADORA 6.49K R74
DIVISOR VCC 590K R76
DIVISOR VDD 590K R77
DIVISOR VCC 154K R78
DIVISOR VDD 154K R79
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SEGUIDORES TLCO084 u17
DESACOPLE+ 0.1uF C62
CA/D

CA/D ADS7870 U9

DASACOPLE+ 0.01uF C17
DESACO_REF 0.01uF C18
DESACO_REF 0.47uF C19
DESACOPPLE+ 10uF C40
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Tabla 8. Componentes empleados por la etapa de aislamiento.

ISOLATOR 1 ISOLATOR?2
ISO ISO150 u12 u18
DASACOPLE+ISO 0.1uF C41 C50
DASACOPLE+ISO 1nF C42 C51
DASACOPLE+ 0.1uF C46 C47
DASACOPLE+ 1nF C48 C49

FUENTE NO ISO

REGULADOR 78L0O5 u19
FUENTE DC/DC DCP u15
FILTRO IN 2.2uF C62
FILTRO OUT 1uF C65
JUMPER JUMP3 J6

CONECTOR MOLEZ2 J5
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ANEXO D. DESCRIPCION DEL PROTOTIPO CARDIOSCAN- PRE

Este prototipo consta de canales de adquisicion completos contenidos cada
uno de ellos, en un unico circuito integrado de 14 pines con cuatro AO, como
se muestra en la Figura 36. Cada canal contiene un amplificador diferencial
con funciones de amplificador de instrumentacion como se describié en la
seccion 4xx, una etapa de filtrado consistente en una cascada de filtros pasa
altas pasivo de primer orden con frecuencia de corte de 0.1Hz, un pasa bajas
activo de tercer orden de Butterworth con frecuencia de corte de 100 Hz y
un amplificador no inversor de ganancia fija y un circuito restaurador de DC
controlado digitalmente que cierra un interruptor y permite la rapida descarga
del condensador en el filtro pasa altas en caso de que el amplificador de

instrumentacion se sature.

Todos los canales confluyen en el médulo de conversion mostrado en la
Figura 44, compuesto de dos multiplexores (MUX) analdgicos, un seguidor
de tension, un conversor analdgico a digital (CA/D), un contador, dos

aisladores digitales y circuiteria adicional para manejo de potencia.
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Figura 44. Canal electrocardiografico completo. La senal V¢n proviene del

Terminal Central de Wilson.
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Con un software de adquisicion elaborado en lenguaje C, se tomaron varios
electrocardiogramas, con la novedad de presencia de ruido en el registro
que oscilaba entre 30 y 40% de la amplitud maxima de la lectura y una
desviacion de la linea de base que evidenciaba componentes no deseadas
de muy baja frecuencia. Esta situacién puede explicarse por la baja CMRR
del amplificador diferencial debido al retardo introducido por el amplificador
operacional U1D de la Figura 36, y el bajo orden de las etapas de filtrado.

Estas fueron las motivaciones para iniciar el disefio de un nuevo prototipo.

Adicionalmente, la alta cantidad de elementos empleados por la etapa de
adquisicion de datos lo hace poco practico debido al aumento en el area de
circuito impreso y en el consumo de potencia. Este ultimo punto es
importante pues todo el sistema se alimenta con baterias de 9V. de Un

registro obtenido con la tarjeta EKG1 se muestra en la Figura 37.
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Figura 45. Etapa de conversion de la tarjeta CARDIOSCAN-PRE
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ANEXO E. ELECTROCARDIOGRAFIA

En esta seccion se amplia los temas sobre electrocardiografia del capitulo 1,
en referencia a las derivaciones precordiales, la interpretacion del ECG sobre
papel y las caracteristicas en tiempo y en amplitud de las componentes de un
electrocardiograma. En Internet se encuentra informacion mas detallada y

multimedial, por ejemplo en las siguientes direcciones:
www.medstat.med.utah.edu/kw/ecg/index.html
www.jdaross.cwc.net/heart1.html

DERIVACIONES PRECORDIALES

El plano horizontal como su nombre lo indica, es el cual hace un corte

horizontal del sujeto a nivel del torax, los potenciales eléctricos de estas

derivaciones llamadas precordiales son recogidos por medio de los

electrodos ubicados en la regién anterior del térax como se muestra en la

figura 1.

Las derivaciones precordiales registran la actividad primordialmente de la

parte anterior e izquierda del plano horizontal; estas derivaciones se ubican

asi:

V1 4° espacio intercostal derecho y linea paraesternal derecha.

V2 4° espacio intercostal izquierdo y linea paraesternal izquierda.
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V4 5° espacio intercostal izquierdo y linea medio clavicular izquierda.

V3 punto medio de la linea que une a V2y V4.

V5 a nivel horizontal de V4 y linea axilar anterior izquierda.

V6 al mismo nivel de V4 y linea axilar media izquierda.

Figura 46. Posicion de los electrodos para las derivaciones precordiales.

X
Linea axilar me

Fuente: Manual de entrenamiento en electrocardiografia [27].

INTERPRETACION DEL ELECTROCARDIOGRAMA SOBRE PAPEL

Los equipos de electrocardiografia convencionales imprimen el registro de

las derivaciones en un papel cuadriculado especial como se muestra
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esquematicamente en la figuraq 2. La estandarizacién del trazado se tiene en
cuenta tomando dos variables: la velocidad y el voltaje. La velocidad medida
en el eje horizontal, se fija de manera estandar para que corra 25 mm/seg en
un adulo y 50 mm/seg en los nifios. A 25 mm/seg, cada cuadro de 5 mm
corresponde a un tiempo de 0,2 seg y cada 1 mm corresponde a 0,04 seg. El
voltaje es medido en el eje vertical. Se calibra el aparato para que 1mV
mueva la aguja 10 mm. De acuerdo con esto, cada 1 mm corresponde a 0,1
mV

Figura 47. Interpretacion del registro electrocardiografico sobre papel.

REFERENCIAS DE AMPLITUD Y DF
CRONOLOGIA

ivelocidad de avance: 25 mms)

i

:
i s {120 &

Fuente: Programa de entrenamiento en electrocadiografia [27].
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COMPONENTES DEL ELECTROCARDIOGRAMA

La tabla 9, muestra las principales componentes de un electrocardiograma

normal junto con los valores de tiempo y amplitud caracteristicos

Tabla 9. Ondas segmentos e intervalos.

Componente | Duracion | Amplitud G e e B R )
en en en
<25 25 DI, DIT, .
Onda P cuadritos cuadritos aVF, V3- aVR DE'I,I’ 2\}’
=0,10 seg 0,25 mV V6 1, V2
Min=23
Intervalo PR Sl
Max=5
cuadritos
<0,04 seg
Onda Q (<1 <0,2mV [:I_ a}‘ﬂ%‘.
Cuadrito) 2
. - 0,4 —2,2
Onda R < 0,07 seg v
Complejo 0,06 — 0,11
QRS seg
. DI, DII, DIII, aVL
i £ C 2 / 2 ' a¥ : 2
OndaT Asimeétrica <2/3 R Va-V6 aVR aVF, V1, Vo
Onda U Ocasional. Debe tener la misma polaridad de la onda T.

Intervalo QT

10 cuadritos = 0,4 seg
Mujeres QTc = 0,40 — 0,44 seg.
Hombre QTec= 0,37 — 0,39 seg.

Fuente: Programa de entrenamiento en electrocadiografia [27].

128




ANEXO F. OSCILOGRAMAS

ElI CARDIOSCAN dispone de un conector de 6 pines con salidas analdgicas,
es decir antes de ingresar al conversor analdgico digital. Empleando un
osciloscopio digital con interfaz para envio de datos al PC se obtuvieron los
resultados. De las Figuras 48, 49, 50 y 51. Se observa en todas ellas un
componente de ruido de 60 Hz debido a que el CARDIOSCAN no posee una
pantalla metalica, pero este ruido es facilmente removible por sofware. La
figura 4, muestra el efecto de remover el electrodo del manejador de pierna
derecha (grafica superior). En ese caso la relacion de rechazo de modo

comun se degrada apreciablemente.
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Figura 48. Oscilogramas para una mujer de 25 afos. Se observan las

derivaciones Il y Il respectivamente.

17,4 SO0 £ 0.00s S00T~ £1 STOP

A

e Catadade

17,4 S00% £0.005  SO0%- £1 STOP

e

pmif A
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Figura 49. Oscilogramas para un hombre de 35 anos, derivaciones | y Il

respectivamente.
17, L =00 —0.00s SO00m, £1 RUN

131



Figura 50. Oscilogramas para una mujer de 22 afios, derivaciones | y Il

respectivamente.
1 100w 00008 S00%- £1 STOP
&
11, S00n 000 500 £1 STOP
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Figura 51. Oscilogramas mostrando el efecto de desconectar el manejador

de pierna derecha.

10,1007 F0.00s  500n f1 RUN
=

1 N,1000 000 Soons £1 STOP
&
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