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Resumen

En este trabajo se presenta el desarrollo e implementacién de un monitor cardiaco capaz de cumplir con caracteristicas de porta-
bilidad, facilidad de uso y tiempo prolongado de operacion. El disefo se divide en dos fases. En la primera, cada etapa del monitor
cardiaco se implementa priorizando su consumo individual de energia. En la segunda fase, se integran las etapas para conformar
el monitor cardiaco, constituido por una fuente de alimentaci6n, una interfaz con el paciente, un micro controlador, una interfaz
inaldmbrica y una aplicacion que se ejecuta en un teléfono inteligente. Para cumplir con las dos fases de diseflo se exponen inicial-
mente los fundamentos tedricos y el desarrollo actual de la monitorizacién cardiaca. Posteriormente, para cada etapa se describen
los requerimientos funcionales y las variables relevantes para su disefio. También se detallan los procesos de implementacién y
los procedimientos de prueba y sus resultados. Con esta investigacion se pretende contribuir con una alternativa de disefio de un
monitor cardiaco, que puede utilizarse por un periodo no menor a 30 dias. Los resultados demostraron que el equipo desarrollado
permite la monitorizacién cardiaca remota, facilita la movilidad de pacientes y ademas elimina la necesidad ademaés elimina la
necesidad de continuas recargas de energia.
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Portable Heart Monitor with a Bluetooth Interface
“CARDIO UEES”

Abstract

This paper describes the development and implementation of a heart monitor capable of meeting portability features, easy to use and
a prolonged time of operation. The design is divided into two phases. In the first, each stage of the cardiac monitor is implemented
prioritizing their individual energy consumption. In the second phase, the stages are integrated to form the cardiac monitor, consisting
of a power supply, an interface with the patient, a micro controller, a wireless interface and an application running on a smartphone.
To fulfill the two design phases are initially exposed the theoretical foundations and the current development of cardiac monitoring.
Subsequently, for each stage, the functional requirements are described and the relevant variables for the design. Also, implementation
processes and test procedures and results are detailed. This research is intended to contribute to an alternative design of a heart
monitor, which can be used for not less than 30 days period. The results showed that the equipment developed allows remote cardiac
monitoring, facilitates the mobility of patients and also eliminates the need for continuous energy refills.
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I. INTRODUCCION

La Organizacion Mundial de la Salud define a las
enfermedades cardiovasculares como un conjunto
de trastornos del corazon y de los vasos sanguineos,
clasificAndolos dentro del conjunto de enfermedades
no transmisibles (OMS, 2016). Este tipo de dolencias
representa un serio problema de salud a nivel global
ya que, segun el reporte de World Health Organization
(2014), durante el 2012 se produjeron 17.5 millones de
muertes causadas por trastornos del corazon, de los
cuales 7.4 millones fueron consecuencia de un infarto
de miocardio (isquemia cardiaca). Se estima que
desde el 2014 al 2030 mueran por alguna enfermedad
cardiovascular cerca de 23.6 millones de personas. Los
paises pobres son los mas afectados por la incidencia
de enfermedades cardiovasculares, ya que el 80%
de muertes fueron una consecuencia de este tipo de
patologia (World Health Organization, 2013). Esta
realidad no es ajena en el Ecuador, ya que segiin un
estudio desarrollado por el Ministerio de Salud Pablica
(2012), durante el 2011 se registraron 4381 muertes
por trastornos del corazén. Como reaccion ante estas
cifras, la politica de salud en el pais ha planteado
como prioridad de investigacion los temas inherentes
a enfermedades cardiovasculares y las nuevas
tecnologias que aportan como solucién para reducir
estas estadisticas. (Ministerio de Salud Publica de la
Republica del Ecuador, 2013)

Con respecto a las nuevas tecnologias que aportan
con soluciones para la prevencion, deteccion temprana,
diagnostico y monitorizacion de enfermedades
cardiovasculares, estas se pueden incluir dentro del
campo de investigacion conocido como U-Health
(medicina omnipresente) (Touati & Tabish, 2013). Bajo
este concepto se han habilitado redes de monitorizacién
inalambrica para pacientes en varias instituciones de
salud (Banchs & Scher, 2015). Estas redes se conocen
como WBAN (Redes de Area Corporal Inalambrica)
y constituyen la siguiente generaciéon de la medicina
remota utilizando redes inalambricas, (Meharouech,
Elias, & Mehaoua, 2015). Las aplicaciones de U-Health
pueden tener un gran potencial en los sectores de la
salud publica y la educacién, debido al uso generalizado
de teléfonos inteligentes. (Liu, Zhu, Holroyd, & Seng,
2011)

En este contexto, Giovanelli,
Farella (2015) manifiestan que el desarrollo de
U-Health depende en gran medida del avance en las
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comunicaciones inalambricas y teléfonos inteligentes
y lo que ha permitido el uso de Bluetooth como
protocolo inalambrico de corto alcance en aplicaciones
de U-Health. El lanzamiento en el 2010 de la version
Bluetooth 4.0, la cual se conoce también como BLE
(Bluetooth de Baja Energia) definido en Bluetooth,
S. I. G (2010), ha permitido ampliar el rango de uso
de este protocolo inalambrico en las aplicaciones de
U-Health. Los teléfonos inteligentes, por lo tanto,
pueden en la actualidad usarse como receptor de
valores digitalizados de las funciones fisiologicas de
pacientes. (Klasnja & Pratt, 2012)

Otro beneficio de los teléfonos inteligentes, y
las aplicaciones de U-Health, es que estos pueden
permitir la movilidad total para pacientes y médicos
en el diagndstico y tratamiento de enfermedades
cardiovasculares, sin embargo, su uso estaria limitado
por restricciones en la fuente de alimentacion de
estos dispositivos. De acuerdo a Serhani, Menshawy,
& Benharref, (2016), la arquitectura de los monitores
cardiacos actuales, que se basan en teléfonos
inteligentes, no son los adecuados para aplicaciones en
donde se requiera la adquisicion de datos por largos
periodos de tiempo, debido a las restricciones de
almacenamiento, ademés delalimitacion del tiempo de
operacion de las baterias de los teléfonos inteligentes.
Este problema se agrava en aplicaciones con redes
inalambricas, en donde el consumo de energia se
incrementa debido a la necesidad de transmitir las
sefales adquiridas. Las limitaciones fisicas del paciente
o la falta de instalaciones para realizar una carga
regular de las baterias de los monitores cardiacos,
son también condiciones restrictivas que dificultan el
correcto uso de los monitores cardiacos basados en
teléfonos inteligentes.

En este sentido, la problematica existente consiste
en la indisponibilidad de un monitor cardiaco que
mantenga los requerimientos de movilidad de los
pacientes y su facilidad de uso, pero que ademés,
permita su utilizacibn continua durante largos
periodos de tiempo sin demandar recargas regulares
de energia. El objetivo principal del presente trabajo
de investigacibn es proporcionar una alternativa
de diseno de un monitor cardiaco, que posea gran
flexibilidad en el tiempo de operacién y portabilidad,
aprovechando los recursos de un teléfono inteligente
para la visualizacién de las ondas cardiacas. El monitor
cardiaco que se desarrolla, pretende también favorecer
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su uso en condiciones en donde equipos convencionales
vean limitada su aplicacién, debido a la necesidad de
frecuentes recargas de energia frecuentes.
Desarrollo actual de los monitores cardiacos
El objetivo de la monitorizacion cardiaca es evaluar
cuantitativamente y de manera constante las funciones
fisiologicas del corazoén, utilizando electrocardiografia
(Hall, 2010). En la actualidad, el desarrollo combinado
de varias tecnologias tales como, la tecnologia celular,
el internet y las comunicaciones inalambricas, han
permitido modificar el proceso de monitorizacién
cardiaca. Es asi que por ejemplo, un teléfono inteligente
puede representar para los pacientes una herramienta
en sus bolsillos, con alta capacidad de almacenamiento
yvarios puertos de comunicacion, que adquierala senal
cardiaca en sus hogares y puede ayudar a los médicos
a realizar el analisis remotamente para diagnostico, e
incluso alertar en tiempo real de eventos relacionados
con el miocardio. (Kalahasty et al., 2013)

En la actualidad, existen muchos diseflos de
monitores cardiacosy opciones comerciales disponibles
en el mercado, que se han enfocado en la inclusién de
computadores personales y teléfonos inteligentes en
su desarrollo. En este sentido, por ejemplo, se tiene el
caso del trabajo de investigaciéon en Varman (1998),
que realiza el disefio e implementacién de varios
moédulos de hardware y utiliza una computadora
personal para la visualizacion de las imagenes de un
simulador cardiaco. Por otro lado, Busra & Rahman
(2014), proponen la implementacién de un sistema
computarizado de tele-medicina, que se orienta al uso
en poblaciones rurales.

Ademés, el uso de computadores en el desarrollo de
monitores cardiacos ha facilitado el disefio por medio
de la implementacion con herramientas avanzadas
como LabVIEW (instrumentacién virtual), para el
procesamiento y visualizaciéon de la sefial cardiaca.
Kumar y otros (2014), implementan un monitor en
LabVIEW, para la deteccion automética de problemas
cardiacos comparando la tasa de pulso cardiaco con un
limite fijo (determinado por los autores). Por otro lado
Murugappan, M., Thirumani, Omar, & Murugappan,
S., (2014),
un amplificador diferencial y digitalizan la senal a

implementan un circuito analbgico con

12 bits con una tarjeta de adquisicion de datos de
National Instruments. Los resultados se pueden
visualizar en una PC que ejecuta una aplicaciéon en
LabVIEW. Ambos proyectos de investigacion permiten
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la visualizacién en una PC y utilizan una interfaz
alambrica para la transmisién de datos. Aunque se
pueden aprovechar los recursos de una computadora
personal en el desarrollo de monitores cardiacos, no
se puede garantizar la movilidad del paciente por las
caracteristicas de peso y necesidades energética de una
PC.

Por otra parte, mediante el uso de teléfonos
inteligentes en la implementacion de monitores
cardiacos se puede garantizar caracteristicas como
monitorizacion remota y movilidad. La aplicacion
realizada por Yu, Xu, & Li (2012), es un ejemplo
de la integracion de teléfonos inteligentes como
herramienta de visualizacion en monitores cardiacos.
En esta aplicacion se implementa un electrocardiégrafo
utilizando un circuito integrado personalizado para la
parte analdgica. Los datos digitalizados se transmiten
por Bluetooth a un iPhone para su procesamiento
y visualizaciéon en pantalla. Por otra parte, el trabajo
que se propone en Park & Cho (2013), implementa un
monitor cardiaco portatil, pero utiliza un convertidor
de Bluetooth 4.0 para Android, ya que este sistema
operativo no era compatible con BLE sino desde la
segunda mitad del 2013 (Laird Technology, 2013).
Estos trabajos de investigacién permitieron demostrar
la factibilidad de la plataforma de teléfonos inteligentes
para el desarrollo de monitores cardiacos, sin embargo,
no se presentan opciones en el disefio de la fuente de
alimentacién que permita garantizar portabilidad
de los equipos, para tiempos prolongados de uso del
dispositivo.

En el Ambito del disefio de monitores cardiacos, por
otra parte, los parametros que la literatura recomienda
digitalizar, tienen que ver con la determinacién
de los intervalos de la senal cardiaca, de acuerdo a
los expresado por Varman (1998), Karpagachelvi,
Arthanari y Sivakumar (2010). (Ver Figura 1). Los
monitores cardiacos se utilizan para obtener la tasa
de pulsos por minuto del corazbn, para mostrar en
pantalla una de las derivaciones y en algunos casos se
incluyen alarmas, facilitando la deteccion automatica
de un paro cardiaco, bradicardia y/o taquicardia
(Baura, 2011). Los monitores cardiacos no tienen las
mismas funcionalidades de un electrocardiégrafo, de
acuerdo con Varman (1998), para la monitorizacion
de un paciente no es necesario la utilizaciéon de las
12 derivaciones, sino que se pueden obtener buenos
resultados inicamente con tres derivaciones.
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Fuente: Karpagachelvi et al (2010)
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Generalidades del protocolo de

comunicacién Bluetooth Low Energy (BLE)
El Bluetooth Low Energy (BLE) o Bluetooth de Baja
Energia representa la tltima version del protocolo
de comunicacién de corto alcance Bluetooth. BLE
se orienta para aplicaciones que requieren bajo
costo, corto alcance, baja tasa de transmision y
sobre todo bajo consumo de potencia (Giovanelli,
Milosevic, y Farella, 2015). Segan los resultados
publicados por Shetty, Prasad, y Nalini (2015), el
tiempo de operacién de BLE es 220 veces mayor
que el Bluetooth clasico.

Por el lado del protocolo de BLE (S. I. G, 2010),
las tres capas que lo conforman son el Host, el
Controlador y la Aplicacién. En una red BLE existe
un dispositivo que cumple la funcién de maestro de
la comunicacién y uno o varios dispositivos como
esclavos. BLE adiciona ademés el concepto de
anunciador para ahorrar energia. Un dispositivo
puede anunciar que tiene datos y un receptor
recibe dicho anuncio e inicia la comunicaciéon
comportindose como maestro. La comunicaciéon
puede realizarse mediante notificaciones continuas
entre servidor y cliente o mediante una solicitud
explicita de lectura. (Gomez, Oller, y Paradells,
2012)

El intercambio de informaci6én en BLE, por
otro lado, ocurre siempre por medio de eventos de
conexion (CE). El intervalo entre dos CE continuos
se identifica como intervalo de conexién (CI) y se

caracteriza por reducir al minimo la cantidad de
energia que se consume. El consumo de energia
de BLE se calcula mediante un promedio que
se cuantifica entre cada CE y CI. Por otra parte
la latencia, para aplicaciones médicas, requiere
valores cercanos a cero. (Vallejos de Schatz,
Medeiros, Schneider y Abatti, 2012)

II. DESARROLLO

1. Metodologia

El alcance de la investigaciéon descrita en el
presente documento es obtener un circuito base
de un monitor cardiaco, capaz de cumplir con
caracteristicas de portabilidad, facilidad de uso y
tiempo prolongado de operaciéon. Con este fin se
utiliza la metodologia de investigacion del tipo
cuantitativa. En este contexto, primeramente se
determinan las etapas que deben conformar un
monitor cardiaco, para luego realizar el disefio y su
implementacién individual (ver Figura 2). Luego,
todas las etapas son verificadas cuantitativamente
en su funcionamiento y consumo de energia. Por
cada etapa se identifican las variables criticas de
disefio y se establece su marco referencial (rango
de valores que demuestran un funcionamiento
correcto). Finalmente se ejecutala experimentacion
integral del monitor cardiaco y se recopila datos
para la evaluacion del rendimiento. El flujo
metodologico que se aplica puede verse en detalle
en la Figura 3.
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Como primera instancia, el disefio del - Interfaz con el paciente
Monitor Cardiaco se divide en etapas (Ver figura - Microcontrolador
2). Estas etapas se determinaron siguiendo las - nterfaz Bluetooth
recomendaciones de diseno de dispositivos de bio- - Aplicacion CARDIO UEES que se ejecuta en
instrumentacién que se especifican en Enderle un teléfono inteligente

(2006). Las etapas principales son las siguientes:
- Fuente de alimentacion

Fuente de
Alimentacian

Telefana
4 ' . iraligenie
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Figura 2. Diagrama de bloques de monitor cardiaco “CARDIO UEES”

Para cada una de las etapas se sigue la secciones se detallan los puntos relevantes a llevar
metodologia de diseno, implementacion y prueba a cabo, en base al flujo metodolbgico.
que se describe en la Figura 3. En las siguientes
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Figura 3. Metodologia de disefio, implementacion y prueba de cada etapa

2. Resultados un monitor (Association for the Advancement
La Agencia de Alimentos y Medicamentos (FDA) of Medical Instrumentation, 2002). De aqui, se
recomienda seguir las especificaciones del puede mencionar que los principales aspectos en
estindar ANSI/AAMI EC13:2002 - Monitores el disefio del hardware y software de un monitor
cardiacos, medidores de pulso cardiaco y alarmas, cardiaco se relacionan con la eliminacién de ruido,
para el disefio, implementacion y pruebas de el acople del equipo al paciente, la implementacion
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de la plataforma de comunicacidn, el despliegue de
informacién en pantalla, el formato de reportes,
etc. (Webster, 2009). También,
cardiaco debe tener la capacidad de amplificacion,
amplitud de la sefal cardiaca en un vasto rango
dinamico, ya que las sefiales pueden variar entre
pacientes y del tipo de patologia cardiaca que se
pretenda amplificar. El rango de frecuencias de
amplificacion debe estar entre 0.5 Hz y 500 Hz
(Webster, 2009). Tomando como referencia todas
estas recomendaciones, en las siguientes secciones
se detalla el proceso de diseno, implementacion y
prueba correspondiente a cada una de las etapas
de la Figura 2.

el monitor

Definicion de requerimientos de la fuente

de alimentacién

Las principales caracteristicas que debe cumplir la

fuente de alimentacion son las siguientes:

- Debe permitir una fécil instalacién del monitor
cardiaco en cualquier ambiente.

- Debe tener la capacidad de mantener el circuito
funcionando por lo menos 30 dias. Bajo ciertas
circunstancias, puede ser necesario conservar

bajo monitorizaciéon al paciente por periodos
extendidos de tiempo, con el fin de verificar
patologias cardiacas espontaneas tales como
las arritmias del corazén. (Huszar, 2002)

- Debe poseer una fuente redundante de respaldo
y la transicion entre las fuentes debera
ejecutarse de manera transparente al operador
y paciente.

- Debe ademéas brindar proteccion de sobre
voltaje a todos los componentes del monitor
cardiaco.

- Debe permitir la carga del equipo de manera
facil y segura para el operador y paciente.

Brown (2001), especifica que las variables que
definen el disefio de la fuente de alimentacion
tienen que ver con el perfil de carga, durante la
operacion del Monitor Cardiaco.

Implementacion de la fuente de alimentacion
Con base a los requerimientos de la seccién anterior y
lo detallado por Dobkin y Hamburger (2014), se puede
establecer los siguientes bloques que deben conformar la
fuente (Figura 4):
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Figura 4. Diagrama de bloques de fuente de alimentacion con bateria doble

Circuito cargador doble de baterias: Se utiliza el circuito
integrado LTC4413 de Linear Technology (2004), que
contiene dos diodos ideales con capacidad de 2.6 A de
corriente y el rango de voltaje de 2.5 a 5.5 V. La caida de
tension en cada diodo no supera los 28mV y posee un
habilitador para controlar su operacion.

Bateria principal de trabajo y bateria de respaldo
(Bateria 1y Bateria 2): Se utiliza del tipo ion de litio con
un voltaje nominal de 3.7 V y una capacidad de 8800
mAh. Poseen también proteccién de sobre voltaje (4.35
V) y bajo voltaje (2.8 V). Corriente maxima 3 A.

Circuito de conmutacion de baterias: esta etapa se basa
en el circuito integrado LTC4417 del fabricante Linear
Technology (2004), que conmuta una de las dos baterias
a una salida comun de voltaje. La validez de voltaje para
las baterias es una ventana de operacion establecida por
una red de resistencias. Como prioridad se selecciona
la bateria principal de trabajo, si ésta sale del rango
definido de voltaje por un intervalo de al menos 256 ms,
se conmuta automéaticamente la bateria de respaldo.

Red de resistencias: consiste de un divisor de tension en
el circuito integrado LTC4417 y establece la ventana de
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validez de voltaje en las baterias. Todas las resistencias
son de 1% de tolerancia para mantener los limites dentro
del rango de [4.8 V - 3.05 V] e histéresis de 3omV.
MOSFET tipo P: El mosfet utilizado es el IRF7324
(International Rectifier, 2004). Tiene una resistencia de
encendido de 0.026 ohm yun voltaje limite de compuerta
VGSth de -1V. Los MOSFET est4n en configuracién back
to back (NXP Semiconductors , 2013), como medida
de proteccion ante corrientes inversas producto de la
conmutacion de las baterias.

Regulador de voltaje de 2.85 V: se utiliza el circuito
integrado TPS727285 de Texas Instruments (2013).
Tiene una capacidad de 50 mA, caida de tensién (maximo
113 mV) y corriente de reposo (1.6 -pA).

Pruebas de la fuente de alimentacion

Para las pruebas se cuantifican los siguientes parametros

de la fuente de alimentacion:

- Caida de tensién en el LTC4413 en conduccién
durante la carga de las baterias.

- Limite de sobre voltaje (OV) y bajo voltaje (UV), para
ambas baterias

- Tiempo de carga/descarga de las baterias.

- Caida de tension en los MOSFET tipo P durante la
conmutacion.

- Regulacién de voltaje sin carga y carga maxima
(durante la conexion Bluetooth).

- Consumo de corriente durante los periodos de carga
y operacion.

Definicién de requerimientos de la Interfaz con
el paciente

Esta etapa estd conformada por los electrodos,
convertidores analgico-digitales y amplificadores
necesarios para digitalizar y procesar las senales
producto de la actividad electro-quimica del corazon del
paciente. Segtn lo que afirman Becchetti & Neri (2013),
las variables técnicas que definen el diseno de la interfaz
con el paciente tienen que ver con el ntimero de canales,
la resolucion en bits de la conversion analdgica digital,
ganancia de los amplificadores, referencia de voltaje,
tasa de muestreo, niveles de rechazo al ruido, tasa de
rechazo de modo comun e impedancia de entrada.

Implementacion de la interfaz con el paciente

Con base a los requisitos técnicos anteriores y los que
se mencionan Baura (2011) y Becchetti & Neri (2013),
como interfaz con el paciente, se seleccion6 el circuito
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integrado ADS1298 del fabricante Texas Instruments
(2015). El ADS1298 integra en un solo circuito
convertidores analdgicos digitales, amplificadores
con ganancia programable, referencia de voltaje y un
oscilador, de este modo se puede ahorrar espacio para
propositos de portabilidad y reducir los niveles de
ruido. Para el monitor cardiaco sélo se requiere el uso
de un amplificador y la resolucién a utilizarse 8 bits. El
ADS1298 posee las siguientes caracteristicas:

Relacién de rechazo de ruido en modo comiin de - 115
dB. Supera los limites minimos que se exigen de -100
dB a 60 Hz para monitores cardiacos. (Becchetti & Neri,
2013)

Interfaz periférica serial (SPI). Los datos convertidos
por ADS1298 pueden accederse por una interfaz serial
de 4 hilos.

Modo de operacion de bajo consumo de corriente de
hasta 2.1 mA. En modo de espera tiene consumo de 2
mW, apropiado para alargar la el tiempo de operacion
de las baterias.

Voltaje de alimentaciéon: unipolar [2.7V - 5.25 V],
compatible con el regulador de la fuente de alimentacion.
Resolucion de hasta 17 bits con 32 kilo muestras por
segundo (kSPS) y 24 bits con 16 kSPS. Rango valido
paratasa de muestreo de monitores cardiacos (Giovanelli
y otros, 2015).

El ADS1298 posee una bandera logica que permite
verificar el estado de conexion de los electrodos del
monitor cardiaco al paciente. En el momento que se
tiene un cambio de estado de la bandera de conexién
del ADS1298 a conectado,
cambia a modo de operacién normal, caso contrario
el microcontrolador deshabilita todos los circuitos del

monitor cardiaco e ingresa a estado de espera.

el microcontrolador

Pruebas de la interfaz con el paciente

Debido a la alta escala de integraciéon del ADS1298,
las pruebas fueron configuradas para verificacion de
intercambio de datos serial, de bandera de desconexi6n
de electrodos y de consumo de corriente. Paralas pruebas
se utiliz6 un simulador cardiaco que permiti6 emular un
paciente y varias patologias cardiovasculares.
Definicion de requerimientos del
Microcontrolador

El microcontrolador es el encargado de definir todas
las funciones y los estados de operacion del Monitor
Estos condiciones de

Cardiaco. representan las
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funcionamiento del monitor ¢ ante ciertos eventos. Los
estados que se tienen son: estado de carga, de operacion
normal y de espera.

Estado de carga: las dos baterias estaban recargandose
y no se hizo ningtin tipo de adquisicion de sefial cardiaca
ni de transmisién por la interfaz inaldmbrica. Debido
a que se debe contemplar la carga de las dos baterias
que conforman la fuente de alimentacion, la carga del
monitor cardiaco puede tomar hasta 7 horas.

Estado de espera: el microcontrolador verific6 cada 10
segundos la conexion del paciente. Una vez detectado
se activa la interfaz Bluetooth y se inicia la conversion
analbgica digital.

Estado de operacion normal: la transmisién estuvo
habilitada y en ejecucion la adquisicién de la senal
cardiaca. Se debe considerar que en este estado hay
dos perfiles de consumo de energia, ya que la interfaz
Bluetooth cambia periédicamente entre transmision y
espera.

Implementacion del microcontrolador

Se  selecciond como  microcontrolador el
PIC24FJ256GB108  del fabricante ~ Microchip
Technology Inc. (2009), considerando como variables
criticas su consumo de corriente y la versatilidad ofrecida
en los diferentes estados de funcionamiento. De acuerdo
a lo que establece el fabricante, este microcontrolador
posee 5 contadores de 16 bits, de los cuales se programan
3 para mantener la temporizacion de los estados de
funcionamiento del monitor cardiaco, descritos en la
etapa anterior. Se aprovecha también del puerto serial
sincrénico (SPI), para la interconexién con la interfaz
con el paciente. Se utiliza ademéas un puerto serial, de
los cuatro disponibles, para la intercomunicacién con la
etapa Bluetooth 4.0.

Pruebas del microcontrolador

Se realizaron pruebas de consumo de energia en
el circuito del microcontrolador, en los estados de
funcionamiento del monitor cardiaco. Los resultados se
muestran en la Tabla 3.

Definicion de requerimientos de la Interfaz
Bluetooth 4.0

Las aplicaciones de medicina que utilizan redes
inalambricas para la transmision de datos deben cumplir
con requerimientos como tiempo de operacion, latencia
y fiabilidad de los datos (Zheng et al, 2014), ademas

deben proveer también seguridad en la transmision,
brindar facilidades de movilidad, uso y privacidad
(Touati y Tabish, 2013). Para la implementaciéon de
monitores cardiacos en tiempo real se recomienda
valores no menores a 8 kbit/s (Giovanelli, Milosevic y
Farella, 2015).

Por otra parte, para determinar los rangos de
aceptacion del consumo de corriente de esta etapa,
se realizaron los calculos utilizando el modelo que se
describe en Giovanelli y otros (2015). En este modelo
se define el consumo medio de energia del modulo
Bluetooth como una funcién de dos parametros: el CI y
el ntimero de paquetes por cada CE (PPCE). Este modelo
considera que el consumo de corriente en las fases del
dispositivo BLE es constante, tal como se muestras en las
expresiones (1) y (2).

_ Iptp+PPCE.Ip.tp+(PPCE—1).Ipy.tpq

ICEmedio - tce (1)
En donde:
I peaio: COTTIENte promedio en cada CE.

I,: corriente de las fases que no dependen de PPCE.

t,: intervalo de duracion de las fases que no dependen
de PPCE.

I: corriente de las fases proporcionales a PPCE.

t,: intervalo de duracién de las fases proporcionales a
PPCE.

I,: corriente de las fases proporcionales a PPCE en CE
anterior.

t,,: intervalo de duracién de las fases proporcionales a
PPCE en CE anterior.

ICE pgiotCET dormido-tdormido

Imedio -

2

tcr

En donde:

Imedio: corriente promedio entra cada CI.
Idormido: corriente en etapa de dormido.

tdormido: intervalo de etapa de dormido.

Implementacion de la Interfaz Bluetooth
4.0

El moédulo Bluetooth seleccionado para este
proyecto es el BL600 del fabricante LairdTech.
(Laird Technologies, 2015). El cual tiene las
siguientes caracteristicas:

- Posee antena interna.

- Sensibilidad de recepciéon de -91 dBm
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- Consumo en modo dormido de 2.0 pA.
- Interfaz serial UART (Receptor-transmisor
asincronico universal)

Esta etapa se comporta como esclavo y cuando
tiene listo los datos provenientes de la interfaz con
el paciente, el BL600 se comporta como anunciante.
La latencia puede llegar hasta 5 ms.

Pruebas de la interfaz inalambrica

La evaluacion de desempeno de la interfaz
inalambrica se realiza con el fin de determinar
los parametros de funcionamiento (CI y latencia
del esclavo), que permitan mantener al minimo
el consumo de energia y la tasa de error de bit
(BER), sin necesidad de comprometer la tasa de
transmision. Para esta prueba, se utilizo el teléfono
inteligente como maestro y al médulo BL600 como
esclavo, con una potencia de transmisiéon de 4
dBm y separando el esclavo y el maestro por una
distancia de 0.5 m. El maestro obtiene los datos
del esclavo como un intercambio en una sola via,
en la cual, el esclavo envia una notificacién en
respuesta a una consulta general emitida por el
maestro generandose, de este modo, un evento de

comunicacion (CE).

Aplicacién CARDIO-UEES

La aplicacion CARDIO UEES, que se ejecuta en
un teléfono inteligente con sistema operativo iOS
8.0, se desarroll6 en Xcode 6.1.1, el cual posee
un conjunto de herramientas creadas por Apple,
con el prop6sito de implementar las aplicaciones
para sus dispositivos (Costa, 2015). El lenguaje de
programacién que se us6 es Swift, por su capacidad
de compilacién en tiempo real y por la facilidad
de uso de sus librerias. La libreria que se utiliza
es UIKit framework. Deitel, P. J., Deitel, H. M., y
Deitel, A. (2014), indican que esta libreria tiene
la capacidad de construir la interfaz de usuario,
ademés facilitar la gestion de los eventos que
se generan por el usuario y el sistema. Entre las
clases importantes que se usd de la libreria UIKit
framework, se tienen la clase UIView, UlLabel,
UlIControl y UIButton.

La clase UIView define un area rectangular
en la pantalla determinando dindmicamente un
valor maximo en altura de 360 pixeles. Se toma
este valor como referencia y permite establecer
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que la adquisicion digital esté limitada a 8 bit para
representar valores en el rango de 0 a 255. La clase
UlLabel implementa una vista de texto de solo
lectura. Se utiliza para dibujar una o varias lineas
de texto estatico. El texto estatico corresponde
al nombre paciente y caracteristicas fisiologicas
previamente ingresadas por el operador de la
UIControl

métodos para establecer el titulo,
otras propiedades de apariencia de los botones
disponibles en la aplicaciéon de CARDIO UEES. La
clase UIButton implementa un bot6n en la pantalla
tactil. Los métodos para establecer el destino y
la accién se heredan de la clase UIControl. En
conjunto la aplicacion “CARDIO UEES” permiti6

aplicacién. La clase proporciona

imagen y

recibir datos del monitor cardiaco y ademés
ingresar datos de interés del paciente.

Por otra parte, la informacién que se
intercambia entre el microcontrolador y la
aplicacidon est4 basada en 8 bits. La aplicacién solo
estara en capacidad de funcionar correctamente si
el microcontrolador estd en estado de operaci6n
normal y ha establecido una comunicacion con el
BLE. La informacién digitalizada del ritmo cardiaco
se transmite en 8 bits, luego que se recibe como
protocolo de partida un caracter de inicio. Para
detener el intercambio de informacién se transmite
desde la aplicacion al microcontrolador un caracter
de parada. Estos eventos (inicio y parada de
trasmisiéon) se generaron como respuesta a las
acciones por parte del usuario, en el boton PLAY
y STOP, disponibles en la pantalla de la aplicacion.

Resultados de las pruebas por etapas

Se presenta a continuacion una sintesis de las
pruebas que se realizaron, de acuerdo a lo descrito
en el apartado de la Metodologia, es asi como en
la Tabla 1 se pueden ver los resultados obtenidos
en las pruebas integrales que se ejecutaron
en relacion a la fuente de alimentaciéon. En la
Tabla 2 se desglosa la configuracién del circuito
integrado ADS1298 y los resultados de la interfaz
con el paciente. En ambas tablas se consideran
parametros de consumo de corriente y ademés
cuantificaciones de rendimiento. En la Tabla 3 se
presentan los consumos de energia de la tarjeta del
microcontrolador enlos estados de funcionamiento.
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Tabla 1. Resultados de pruebas de fuente de alimentacién

Parametro Valor
Caida de tension LTC4413 50 mV
Caida de tension en MOSFET tipo P 93 mV
Limite de sobre voltaje conmutacion bateria de respaldo 2 481V
Limite de bajo voltaje conmutacion bateria de respaldo 2 2.88V
Limite de sobre voltaje red de resistencias 1.02V
Limite de bajo voltaje red de resistencias 099V
Regulacion de voltaje sin carga 2.83V
Regulacion de voltaje con carga (28 mA peak) 2.839V
Consumo de corriente durante la carga de baterias 0.6 mA
Consumo de corriente de fuente de alimentacion 1 mA
Tiempo de carga de baterias (3.0 V - 4.2 V) con cargador 2 A 6.6 horas
Tiempo de descarga de bateria principal 4.2 V a 3.1 V (67 mA peak, 25C) 12 dias
Tiempo de descarga de bateria respaldo 4.2 V a 3.1 V (67 mA peak, 25°C) 12 dias

Tabla 2. Configuracion y resultados de la interfaz con el paciente.

Configuracién
Frecuencia del reloj Fclk =2.048Mhz bajo consumo
Frecuencia de muestreo 500 muestras por segundo
Ancho de banda filtro EMI 131 Hz
Referencia de voltaje 2.4V
Modo de conversion Continuo

Resultados

Intercambio de datos serial Palabra de estado OK
Consumo de corriente 3mA
Ganancia del amplificador 8

Tabla 3. Resultados prueba de microcontrolador

Estado de funcionamiento Consumo Comentarios

Estado de carga SmA El consumo se debe al indicador luminoso activado en este estado,
sin embargo, en este estado el consumo de energia no es critico
debido a que el monitor cardiaco esta conectado a una fuente de
energia diferente a las baterias.

Estado de espera 0.25mA El microcontrolador estd en modo de espera manteniendo
habilitado un contador por medio de un crista externo de 32768
Khz. Los demas periféricos del microcontrolador se encentran
deshabilitados. Se activa también una interrupcion externa para
salir de este estado.

Estado de operacién normal ~ 7.5mA/3mA  Se puede reducir este valor promedio disminuyendo el
tiempo de ON de los leds que se incluyeron en la tarjeta del
microcontrolador
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3. Discusion de resultados

Se puede observar en la Tabla 1, que el valor de caida
de tension en el LTC4413 es mayor al valor tedrico,
segin Linear Technology (2004), sin embargo, esto
no represent6 un problema de carga de las baterias ni
tampoco present6 problemas de sobre calentamiento
(maximo 51 °C). Por otra parte, la caida de tensi6n
en los MOSFET tipo P y el regulador de voltaje no
comprometieron los limites de voltaje minimo del resto
de componentes y no representaron, por lo tanto, una
limitacion en la fuente de alimentacion.

En las pruebas de conmutacién automatica de las
baterias fue necesarialaimplementacién de un regulador
de voltaje variable, basado en el circuito integrado
LM317 (Texas Instruments, 2014). Esta prueba es valida
por la baja corriente de consumo del circuito del monitor
cardiaco (méaximo 28 mA). Segiin ShenZhen LiYaWang
Battery Co Std (2015), la resistencia interna de las
baterias utilizadas puede alcanzar valores de hasta 350
mQ, que en dependencia de la temperatura de operacion
genera una pérdida interna de hasta 10 mV. Este valor es
menor al voltaje de histéresis de 30 mV, configurado en
el circuito integrado LTC4417. Esto es muy importante
debido a que se evita la reconexion errénea de la bateria
principal, al momento que se conmuta a la bateria
secundaria. Al momento de conmutacioén entre baterias,
la bateria desconectada recuperé un valor de 10 mV
pero no se reconecto a la salida por el valor de histéresis
configurado en el circuito integrado LTC4417.

Para las pruebas a la etapa de interfaz con el
paciente, se utilizo el kit demostrativo de desempeiio
del ADS1298, cuyas caracteristicas se detallan en Texas
Instruments (2011). Se modificé el kit demostrativo

e gt e ol

Figura 5. Implementacién del monitor cardiaco CARDIO UEES

para acceder al puerto SPI del ADS1298 y se utiliz6 un
simulador cardiaco para emular al paciente. Se activd
Gnicamente el canal 1 del ADS1298 y la ganancia del
amplificador se ajusté hasta observar una mejoria en
el nivel de ruido presente en la sefial digitalizada. Los
resultados demostraron que la configuracion realizada,
permite mantener niveles bajos de consumo de energia,
sin comprometer el rendimiento requerido en cuanto a
la tasa de muestreo y resoluciéon del monitor cardiaco.

Parala evaluacién del desempeno de la etapa interfaz
Bluetooth 4.0 se utiliz6 el kit de desarrollo BLE600 del
fabricante LairdTech (Laird Technologies, 2014). El
tiempo entre cada intercomunicacion se configurd a
100 ms. El consumo promedio tedrico del BLE600 en
cada CE es de 10.7mA (utilizando la expresion 1) y el
consumo promedio teérico es de 2.1 mA (utilizando la
expresion 2). Cada 100 ms transmite 50 muestras de 8
bits convertidas a una cadena de 3 bytes (valores ASCII
de 000 a 255). Con estos valores se alcanza un total de
12 kilo bits por segundo. A esta tasa de transmision el
consumo de corriente del médulo BL600 alcanza los 17
mA en su valor maximo. El consumo total del circuito
de monitor cardiaco en su valor maximo no sobrepasa
los 28 mA. En promedio el monitor consume un valor
cercano a los 15 mA. En las pruebas realizadas, las
baterias enfrentaron una carga de 67 mA y tuvieron una
duracién individual de 12 dias. El valor resultante como
consumo de corriente del circuito es cuatro veces menor
al que se utiliz6 en las pruebas de las baterias, por lo
tanto, se puede garantizar una autonomia de operacién
no menor a 30 dias sin necesidad de carga de las baterias.
En la Figura 5 se puede ver la onda obtenida y las etapas
integradas.

CARDC-UEES

PLAY
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III. CONCLUSIONES

En base a los requerimientos de disefio de los monitores
cardiacos y a los resultados de pruebas a las que se
sometieron las etapas del monitor cardiaco, se desarrolld
un equipo que obedece los estindares de implementacién
y ademas, habilita su uso sin necesidad de recarga, por
un tiempo no menor a 30 dias. Se cumplié también con
los requerimientos que incluyen portabilidad, fiabilidad
y facilidad de uso. El abastecimiento garantizado de
energia, durante 30 dias, también puede favorecer el
uso por parte de pacientes con limitaciones fisicas o en
ambientes con falta de infraestructura apropiada, parala
recarga del monitor cardiaco.

El tiempo de operacion de 30 dias se puede
garantizar, ya que los resultados que se obtuvieron
representan una consecuencia de la implementacion de
rutinas de programacion y criterios de diseno, orientados
ala optimizacion en el uso de energia en todas las etapas
del monitor cardiaco. La metodologia cuantitativa
de desarrollo individual por etapa, permitié obtener
resultados dentro de los rangos deseados en el consumo
de energia.

La integracion de dos baterias de ion de litio en el
circuito del monitor cardiaco anularon la necesidad
de recargas continuas durante 30 dias, sin embargo,
adicionaron también complejidad al circuito de la fuente
de alimentacion. Para integrar 6ptimamente las baterias,
es necesaria la inclusiéon de un circuito de carga de
baterias en paralelo, un circuito comparador, un circuito
de proteccion individual y un circuito de conmutacion de
baterias (principal y secundaria).

Se mejor6 la interfaz con el usuario, mediante
la implementacién de indicadores luminosos en el
circuito del monitor cardiaco, sin embargo, la adicién
de indicadores luminosos incrementaron el consumo
de energia total del circuito. Para reducir este problema
fue necesaria la programaciéon de un temporizador
adicional en el microcontrolador, para reducir el tiempo
promedio de encendido de los indicadores. Para el
estado de recarga del monitor cardiaco no se consider6
al consumo de energia como un parametro critico, ya que
en este estado, el monitor esta conectado a una fuente de
alimentacion confiable.

La inclusién de dos baterias de 8800 mAh, como
fuentes principales de alimentacién del circuito,
permiti6 incrementar el tiempo de operaciéon continuo
del monitor cardiaco a 30 dias, sin embargo, el peso
aument6 en 450 gramos. El peso puede representar un

inconveniente en términos de portabilidad, no obstante,
en futuros trabajos de investigacion se pueden utilizar
diferentes celdas de baterias de ion litio, asi como
también diferentes compuestos, con el fin de reducir
el peso y modificar la forma de las baterias. De este
modo se puede apartar la forma de los monitores, en
dependencia de las necesidades de portabilidad de los
médicos y pacientes.

Como trabajo futuro se puede aprovechar las senales
digitalizadas por el monitor cardiaco y almacenarlas en
una plataforma informatica, de tal manera que estas
puedan ser visualizadas por estudiantes de medicina y
utilizadas como herramientas didacticas por profesores,
en cualquier momento y sitio.
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