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RESUMEN

Se desarrolla un método para clasificacion de dos arritmias cardiacas; taquicardia
ventricular/bradicardia, asi como el calculo del ritmo cardiaco implementado en un
dispositivo movil con sistema de alerta.

Para lograr el objetivo propuesto se utiliza la sefial cardiaca, que contiene la actividad
eléctrica del corazon (ECG), compuesta de las ondas P, Q, R, S, T y U. El enfoque que se utilizo
fue divido en cuatro etapas principales: a) la adquisicién y filtrado de la sefial cardiaca,
utilizando una tarjeta de adquisicion basada en un amplificador de instrumentacidn y filtros
activos/pasivos, b) ladeteccién de la duracién del intervalo RR y la clasificacion de arritmias,
a traves de la binarizacion de los picos Ry la obtencion del ritmo cardiaco, c) la transmision
inalambrica, utilizando moédulos de transmisién por radiofrecuencia, y por ultimo d) el
sistema de alarma, el cual lo conforman un buzzery tres leds.

El prototipo se valida con sefiales de ancho de pulso modulado (PWM), representativas de la
sefial de ECG binarizada, y con un dispositivo comercial lector de frecuencia de pulso en
adultos, utilizado para la comprobacion del ritmo cardiaco.

La finalidad de este dispositivo es servir como un sistema de alerta de bajo costo para los
pacientes que se encuentran en reposo, alertando a la persona al cuidado de éste,
permitiendo tomar una decisién al instante que sucede la arritmia y de esta manera evitar

algiin percance mayor.




Capitulo I

Introduccion




CAPITULO 1: INTRODUCCION

De acuerdo a los datos de la Organizacion Mundial de la Salud (OMS), las enfermedades
cardiovasculares (ECV) son la principal causa de muerte en todo el mundo. Cada afio mueren
mas personas por ECV que por cualquier otra enfermedad. Se calcula que en 2008 murieron por
esta causa 17.3 millones de personas, lo cual representa un 30% de todas las muertes registradas
en el mundo; 7.3 millones de esas muertes se debieron a la cardiopatia coronaria, y 6.2 millones
a los accidentes vasculares cerebrales (AVC). Las muertes por ECV afectan por igual a ambos
sexos, y mas del 80% se producen en paises de ingresos bajos y medios. Se calcula que en 2030
moriran cerca de 23.3 millones de personas por ECV, sobre todo por cardiopatias y AVC, y se
prevé que sigan siendo la principal causa de muerte [1].

Dentro de las ECV se encuentran las arritmias cardiacas, a las que se denominan como toda
irregularidad en el ritmo natural del corazén. Cualquiera puede sentir latidos irregulares o
palpitaciones en algin momento de su vida, la presencia o ausencia de sintomas y los tipos de
sintomas especificos, dependen del estado del corazon y del tipo de arritmia. Los sintomas
también dependen de la gravedad, frecuencia y duracion de la arritmia. Una arritmia puede estar
presente todo el tiempo o puede ser intermitente. Algunas arritmias no producen sintomas de
advertencia, se puede o no sentir sintomas cuando la arritmia esta presente o sélo notarlos
cuando la persona estd mas activa. Los sintomas pueden ser muy leves cuando se presentan,
hasta pueden ser inofensivos, pero también pueden ser graves o incluso potencialmente

mortales.

1.1 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

La arritmia es una condicién médica comin que incluye una amplia gama de patologias
relacionadas con el corazén. Aunque no todas ellas son permanentes, requieren de atencion
médica, ya que pueden proporcionar pistas para el desarrollo de enfermedades graves del

corazon.

A nivel general, las enfermedades cardiovasculares suponen una gran carga para las economias
de los paises. Existen prondsticos que indican que China, por ejemplo, perdera 558,000 millones

de dolares en el decenio 2006 - 2015 debido a las cardiopatias, los AVC y la diabetes [1]. La




prevenciéon de muertes por ECV, representadas en su mayoria por arritmias cardiacas, requiere
la identificacidn rapida y precisa de éstas. Por lo tanto, el desarrollo preciso de las técnicas no
invasivas para la identificacién de pacientes en riesgo de sufrir arritmias letales es esencial para

la reduccion de la mortalidad de las complicaciones cardiacas.

La representaciéon grafica de la actividad eléctrica del corazéon, conocida como
electrocardiograma (ECG), ha sido una pieza importante para la deteccién, el diagndstico y
prevencion de dichas condiciones durante un largo tiempo. Sin embargo, su interpretacion se
basa principalmente en la experiencia de un experto en la medicina o hardware especializado
que solo esta disponible en hospitales o clinicas. Esto es especialmente problematico en lugares,

donde la disponibilidad de clinicas y médicos expertos es baja.

Comercialmente existen monitores del ritmo cardiaco pero a pesar de su exactitud, son costosos,
por lo que no son accesibles para todo tipo de personas que requieran algun dispositivo para
prevencién o pacientes que ya padezcan condiciones cardiacas. Estos tultimos son pacientes
delicados y deben ser atendidos por médicos expertos para monitoreo continuo de su frecuencia
cardiaca, porque no se sabe en qué momento tengan una recaida y necesiten de atencién

inmediata.

En los casos, donde el paciente esta en su casa en observacion, lo mas importante es alertar al
miembro de la familia que se encuentre con la persona en el momento, asi el familiar puede
asistir rapidamente al paciente en lo que se puede contactar al experto y evitar un agravamiento
que podria ser mortal. Aunque recientemente hay un auge en aplicaciones y dispositivos
portatiles comerciales para el monitoreo de pacientes con EVC que tienen como objetivo tener
un costo mas accesible al consumidor, su precio parala venta se encuentra alrededor de los $300

dolares o en renta por un precio aproximado de entre 500 y 1000 pesos mensuales [2].

Esto afecta grandemente a los pacientes de bajos recursos o en zonas remotas, debido a los altos
costos en los dispositivos de monitoreo, la poca accesibilidad a la tecnologia moderna y
limitaciones de infraestructura. Es por esto que se observa la necesidad de un dispositivo de bajo
costo, capaz de lograr el monitoreo de la frecuencia cardiaca, con un sistema de alarma, facil de
utilizar, preciso y que se pueda utilizar en cualquier hogar o en entornos ambulatorios, y de esta

manera prevenir algin suceso que ponga en peligro la salud del paciente.



1.2 OBJETIVO

Desarrollar un método de deteccidn de arritmias para un dispositivo movil capaz de enviar una
sefal de alerta para las arritmias cardiacas frecuentes en adultos, permitiendo identificar si

existe un mal funcionamiento del corazén mientras el paciente se encuentre en reposo.

1.3 METODOLOGIA

Mediante amplificadores de instrumentacién se acondiciona la sefial eléctrica que representa la
actividad del corazén. Esta sefial se obtiene por medio de dos electrodos ubicados en las mufiecas
del paciente, tratando de limitarlo lo menos posible sin afectar la adquisicion de dicha sefial.
Luego ésta pasara por una etapa de clasificacidn y codificacion, en la cual, por un método digital,
se detecta si estd ocurriendo alguna arritmia, y de ser éste es el caso, se clasificara el tipo de
arritmia entre bradicardia y taquicardia. Dependiendo la arritmia sera la codificacion que se
utilizara para la sefial enviada por el transmisor de radiofrecuencia (RF). Dicha sefial sera
recibida por un receptor de RF que luego pasara a una etapa de decodificacion, la cual activara
una alarma diferente para cada arritmia, alertando asi que el funcionamiento del corazén no es

el ideal.

1.3.1 DIAGRAMA DEL SISTEMA PROPUESTO

A continuacién se muestra el diagrama del sistema propuesto antes explicado para dicho

dispositivo.




*®
®
® ® . '. DETECCION DEL

ADQUISICION Y .
® Q PicoRY TRANSMISION Sistema
ELECTRODOS FILTRADO DE LA , X
N CLASIFICACION DE INALAMBRICA (RF) de Alarma
® SENAL CARDIACA
. PY . @ ARRITMIAS
o0

Figura 1.1. Diagrama del sistema propuesto.

Descripcion de las etapas del sistema propuesto:
A. Electrodos:

Los electrodos estaran en contacto directo con la piel del paciente, que es donde
se detectaran los cambios de potencial del campo eléctrico producido por el

sistema de conduccién cardiaco.
B. Etapa de adquisicion y filtrado de la sefial:

Para el desarrollo del presente proyecto es de vital importancia la etapa de
adquisicion, ya que en ésta se debe acondicionar la sefal proveniente de los
electrodos para su posterior procesamiento. Este acondicionamiento se refiere
principalmente a un filtrado adecuado a las caracteristicas de la sefal, asi como
proveer a la sefial de un nivel de voltaje apropiado, ya que la sefial de interés se
encuentra sumergida en una amplia gama de sefiales y presenta un nivel de

voltaje bajo.
C. Etapade deteccidn de picos Ry clasificaciéon de arritmias:

La deteccion de picos se realizard mediante un comparador analdgico, el cual
detectara el valor maximo en la sefial. Mediante la utilizacién de un algoritmo, se
procesara la sefal en donde se identificara la duracion del intervalo RR en una
sefial no ideal de ECG. Todo este proceso se realizard en un micro-controlador y
luego por medio del transmisor, conectado a dicho micro-controlador, enviara
una sefial para activar una alarma, en caso de existir alguna anomalia en el

paciente.



D. Etapa de transmisién inalambrica (RF):

Los mddulos de transmisiéon (Tx) y recepcidon (Rx) de RF elegidos se pueden
utilizar para transmitir una sefial con alcance de hasta 80 metros. Ambos médulos
(Tx/Rx) funcionan dentro de unrango de 3va 12vy consumen entre 9mA a 40maA.
Su modulacién es por desplazamiento de amplitud (ASK) y su frecuencia de

trabajo es de 433MHz, con una potencia de transmision de 25mW.
E. Sistema de Alarma:

Este circuito consta de otro micro-controlador, el cual estara esperando el
mensaje de alerta, dependiendo el tipo de arritmia, para activar la alarma. Un
sistema de alarma es un elemento de seguridad pasivo. Esto significa que no
evitan una situaciéon anormal, pero si son capaces de advertir de ella, cumpliendo
asi, una funciéon importante frente a posibles problemas. En este caso se tendra
un buzzer, el cual emitira la alarma junto con tres leds los cuales indicaran el tipo

de alarma para cada una de las arritmias.

Como fuente de alimentacion para el dispositivo se utilizaran baterias recargables de 9v.

1.5 ANTECEDENTES

Como antecedentes a este proyecto de investigacion se tiene la tesis “Deteccidon de Arritmias
Basada en la Transformada Discreta Wavelet” por las Ingenieras Gabriela Diaz Cartas y Nicté
Mandujano Mayoral. En dicho trabajo de investigacion se desarrolld una estrategia para la
clasificaciéon de tres arritmias cardiacas (taquicardia ventricular, bradicardia, aleteo ventricular)
y el ritmo cardiaco normal. El enfoque que se utiliz6 fue dividido en tres etapas principales: el
pre-procesamiento de la sefial de ECG, en donde se elimin6 la linea de base y el ruido de la sefal;
la deteccidn del intervalo RR, que se hizo con la Transformada Discreta Wavelet; y por dltimo la
clasificacién de arritmias cardiacas, que se obtuvo con el ritmo cardiaco y con las caracteristicas
del intervalo R-R. El método propuesto se logré en el software MATLAB y logré un rendimiento

en la deteccion de 93.69 % [3].




Este disefio solo fue comprobado en el software MATLAB con sefiales digitalizadas de la base de
datos MIT-BIH, pero nunca fue implementado en un dispositivo. En esta investigacion se
desarrolla un cambio en el algoritmo de deteccién de arritmiasy sistema de alerta, con el objetivo
de mejorar la eficiencia obtenida dicho algoritmo. Ademas se implementa un prototipo y se

comprueba su funcionamiento con sefiales de pacientes reales.

1.6 ESTADO DEL ARTE

Aunque hay autores que indican que existe la biomédica desde que se aplicaron remedios a
problemas particulares del individuo, como una prétesis del dedo gordo del pie que fue
descubierta en una tumba egipcia con una antigiiedad de mas de 3000 afios [4], generalmente se
cree que no fue hasta finales del siglo XIX que se despert6 la inquietud de muchisimos médicos

por las enfermedades del corazon y que comenzaron a dedicarse a su estudio.

En 1887, Augustus D. Waller publicé el primer electrocardiograma humano (ECG) grabado con
un electrometro capilar. Posteriormente, Willem Einthoven inventé un galvanémetro mas
sensible para la produccién de ECG utilizando una fina cadena de cuarzo recubierta de plata. El
invento el sistema de cables para la grabacion de ECG e identifico los cinco puntos de desviacion

en el ciclo cardiaco nombrandolos P, Q, R, Sy T que todavia se usan en las normas actuales [5,6].

Einthoven también comenzo6 la transmision de ECG del hospital a su laboratorio en las lineas
telefonicas, a una distancia de 1.5 Km. Luego de esto, la tecnologia biomédica, en este caso la
relacionada con los dispositivos utilizados en el area de cardiologia, fue avanzando y
desarrolldndose con mayor rapidez. Para 1985 se encontraba en desarrollo los monitores de
arritmia, que analizaban la sefial del ECG en tiempo real, para pacientes ambulatorios. Tal
dispositivo, para ese entonces, requeria una capacidad de reconocimiento muy precisa. Para este
afio ya se tenfan reportes de algoritmos de deteccion de los complejos QRS en tiempo real. La
deteccion de este tipo no era tan facil para esos tiempos, no sélo debido a la variedad fisiologica
de los complejos QRS, pero también a causa de los diversos tipos de ruido que pueden estar

presentes en la sefial de ECG, aun asi tenfan un 99.3% de eficiencia [6,7].

En el 1988, mientras la tecnologia seguia en desarrollo, ya se tenian reportes de sistemas de

deteccién de arritmias en tiempo real utilizando cinco variables para el diagnoéstico: frecuencia




cardiaca, el ancho del complejo QRS, morfologia, eje de deviacion y el segmento ST. Estos
adelantos hacian que la deteccion de arritmias fuera precisa y que al guardar esta informacion,
se analicen las sefales para lograr detectar patrones de ellas en los pacientes. Desde entonces,
una enorme base de conocimientos se ha generado cubriendo los aspectos clinicos y de

ingenieria de la electrocardiografia [8].

Desde las ultimas décadas se han desarrollado dispositivos electréonicos para el monitoreo y la
grabacidn digital de la sefial de ECG. Entre los dispositivos de diagnéstico ambulatorios que se
encuentran actualmente disponibles para registrar un ECG esta el marcapasos y el cardio-
desfibrilador, que se implantan principalmente para impulsar artificial y ritmicamente el
corazén y / o emplear una descarga eléctrica al corazon. Estos dispositivos pueden ser
programados para detectar y almacenar anormalidades en el ritmo cardiaco, y asi enviar datos
a una recepciéon remota. [9,10] El conocido Holter, que registra continuamente un ECG de 12
derivaciones durante un periodo de 24 a 48 horas, incluso hasta 72 horas. Desde 1960, ha sido
la primera opcién para estudio diagndstico adicional en la detecciéon y cuantificacién de
arritmias. Para vincular los cambios en el ECG a los sintomas que sufran los pacientes, estos

deben mantener un diario durante el periodo de monitoreo [11,12].

También existen grabadoras implantables de activacién automatica que requieren un
procedimiento invasivo menor. Debido a que los electrodos externos no son necesarios, este
dispositivo se puede utilizar por los pacientes durante un largo periodo de tiempo (12 a 24
meses). En la actualidad, la capacidad de transmision a distancia no esta disponible [13]. Por otro
lado, se tienen los grabadores de eventos con memoria (registradores de eventos continuos), los
cuales hacen una grabaciéon de continua, pero la tira de ritmo sé6lo se guardara cuando un
paciente activa el dispositivo. La mayoria de los dispositivos se programan para guardar tiras de
ritmo antes de la activacion y después de la activacidn. De estos hay varios disefios disponibles,
por ejemplo, con electrodos colocados en el pecho, con un dispositivo en la mufieca o un disefio
de tarjeta de crédito de mano [14,15]. El registrador de eventos externos, también conocido
como la vigilancia telefonica, es otro de estos dispositivos, basado en grabaciones ambulatorias
no continuas. Después de la activacion por parte del paciente se registra un ECG. El evento
registrado debe ser transmitido directamente por teléfono a un centro de recepcion [15,16].

El desarrollo de estos dispositivos ambulatorios también ha seguido a la par del desarrollo de la

tecnologia de las comunicaciones y se han desarrollado dispositivos modernos en la telemetria




cardiaca movil. La telemetria cardiaca consiste mayormente en que el paciente posee tres
derivaciones precordiales unidas a un sensor portatil que detecta continuamente arritmias
asintomaticas pre-especificadas y transmite los datos de ECG en tiempo real. Si el monitor
detecta un ritmo cardiaco anormal, el monitor transmite automaticamente los datos del ECG del
paciente al centro de monitoreo utilizando comunicaciones inaldmbricas. Se han reportado
disefios con tecnologia GPRS/GSM, en el cual se activa una alarma, enviada via teléfono movil, a
los teléfonos del centro médico para transmitir la sefial del ECG grabado. Este sistema GPRS
también proporcionaba un canal de datos y un canal de voz GSM para la conexioén inaldmbrica
entre el paciente y el especialista [17]. También se encuentra la opcidon de enviar un mensaje de
texto (“SMS”) de alerta a un teléfono movil, sea del especialista que atiende al paciente y/o algun

familiar a cargo del paciente [18].

En la actualidad los dispositivos mas populares, y hasta cierto punto necesarios, son los teléfonos
inteligentes (Smartphones) y para ellos existe una variedad de aplicaciones que facilitan la rutina
cotidiana, como la siguiente aplicacion dirigida para los especialistas de la salud. Esta aplicacion,
AliveCor [19], sélo existe para los celulares inteligentes iPhones y se basa en una carcasa para
el teléfono la cual posee dos electrodos. La aplicacion detecta contacto de los sensores con la piel
y cuando hay una conexién aceptable se empieza un conteo regresivo para iniciar el registro del
ECG. Mientras se graba la sefal del ECG, a la vez ésta también se mostrara en la pantalla del
teléfono. Al pasar 10 segundos el ECG se guardara automaticamente en la aplicacion para que
luego revisarla y anotar detalles, o descartarla si asi lo desea. Esta aplicacién automaticamente
sincroniza la sefal recibida en las computadoras registradas en la misma cuenta, haciendo
accesible las lecturas a cualquier persona en cualquier lugar del mundo que estén registradas en

la cuenta.

La mayoria de los dispositivos mencionados anteriormente tienen como objetivo principal la
monitorizacion cardiaca continua para el analisis de la sefial de ECG, no todos se basan en la
deteccion automatica de arritmias al momento de su ocurrencia. Los dispositivos que se basan
en la deteccién de arritmias en tiempo real pueden ser variados, pero no todos se encuentran
disponibles comercialmente, ya que al existir diferentes tipos de arritmias, se producen
diferentes morfologias de los latidos y es dificil sugerir un algoritmo tipico para clasificar todos
los latidos arritmicos. Es por esto que existe una gran variedad de métodos elaborados para

diferentes arritmias.




Entre los métodos para el andlisis de la sefial de ECG y la detecciéon de complicaciones
cardiovasculares se encuentra la deteccién de la onda R con la transformada wavelet db6 [20],
deteccion del intervalo RR con la transformada sombrero mexicano [21], la autodeteccién de
cambios en el segmento ST [22], deteccion del complejo QRS para el calculo del ritmo cardiaco
con la transformada wavelet y algoritmo Pan-Tompkins[23], clasificacién del complejo QRS con
la transformada Hilbert y algoritmo de Pan-Tompkins [24], algoritmo de deteccion de doble

pendiente para el complejo QRS[25], entre otros.

La gran mayoria de estos algoritmos estan desarrollados para detectar el complejo QRS de la
seflal de ECG y/o los intervalos RR. Algunos de estos métodos solo de basan en la deteccion de
alguna onda o intervalo en la sefial de ECG, mas no en su analisis. Mientras que otros métodos
estin desarrollados en la deteccion de arritmias como fibrilaciéon ventricular, fibrilacion
auricular, taquicardia ventricular, taquicardia superventricular, bradicardia, arresto cardiaco,
entre otras. En cuanto a la eficiencia de estos algoritmos, esta se encuentra entre el 95% y 99%.
Muchos de estos algoritmos estan disefiados para realizar el andlisis de la sefial de ECG utilizando
el software de MATLAB, para lo cual se necesita una computadora de escritorio o portatil, o para
implementar dichos algoritmos en dispositivos portatiles, pero pocos de ellos han sido
implementados/validados en dichos dispositivos o con pacientes [21, 26-31].

Estas nuevas aplicaciones de los sistemas de telemedicina ambulatoria siguen siendo
herramientas utiles y poderosas para mejorar la calidad de la salud y aunque los avances del
mercado de estos dispositivos para el monitoreo ambulatorio se estan haciendo muy populares
debido a su eficacia y facilidad de uso, auin existen reducidos grupos que no tienen acceso a dicha
tecnologia o que debido a que su ubicacidn sea en zonas remotas y desatendidas, muchos de
estos métodos no son tan viables como en las zonas urbanas. Por ello, se ve una necesidad en la
existencia de dispositivos eficientes y costeables para llegar a ese conjunto de personas con
problemas cardiovasculares delicados, los cuales deben ser monitoreados constantemente,

como el dispositivo que se presenta en este proyecto de investigacion.
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CAPITULO 2: EL CORAZON Y ARRITMIAS CARDIACAS

En este capitulo se mencionaran aspectos importantes sobre la morfologia del corazén y las
arritmias relacionadas a este trabajo, para asi introducir al lector a los conceptos de cardiologia,
teniendo como finalidad el profundizar en ciertas anomalias que se presentan en los pacientes

a los que este trabajo esta enfocado.

2.1. MORFOLOGIA DEL CORAZON

El musculo cardiaco es del tamafio del pufio de una persona y se divide en cuatro cavidades: dos
superiores que se denominan auricula izquierda y auricula derecha, y dos inferiores que se
denominan ventriculo izquierdo y ventriculo derecho, estas cavidades se pueden observar en la
figura 2.1. Las auriculas reciben la sangre del sistema venoso, pasan a los ventriculos y desde ahi

se envia a la circulacion arterial [32].

* Vena
pulmonar

Vena cava
inferior

Figura 2.1. Cavidades y valvulas del corazon, las flechas indican el flujo normal de la sangre [32].
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Las valvulas cardiacas son las estructuras que separan unas cavidades de otras, evitando que
exista reflujo entre ellas. Estan situadas en torno a los orificios atrioventriculares (o

auriculoventriculares) y entre los ventriculos y las arterias de salida. Dichas valvulas son:

. La valvula tricuspide, separa la auricula derecha del ventriculo derecho.
o La valvula pulmonar o sigmoidea pulmonar, separa el ventriculo derecho de la

arteria pulmonar.

o La valvula mitral o bicuspide, separa la auricula izquierda del ventriculo
izquierdo.

o La valvula sigmoidea adrtica, separa el ventriculo izquierdo de la arteria aorta
[33].

La auricula y el ventriculo derechos forman lo que cominmente se denomina el corazén derecho,
el cual recibe la sangre que proviene de todo el cuerpo que desemboca en la auricula derecha a
través de las venas cavas, superior e inferior; esta sangre (pobre en oxigeno) llega al ventriculo
derecho, desde donde es enviada a la circulaciéon pulmonar por la arteria pulmonar. Debido a que
la resistencia de la circulaciéon pulmonar es menor que la sistémica, la fuerza que el ventriculo
debe realizar es menor, razén por la cual su tamafio muscular es considerablemente menor al
del ventriculo izquierdo.

La auricula izquierda y el ventriculo izquierdo forman el llamado corazén izquierdo. En esta
parte del corazon se recibe la sangre de la circulaciéon pulmonar que desemboca a través de las
cuatro venas pulmonares en la porcion superior de la auricula izquierda. Esta sangre esta
oxigenada y proviene de los pulmones. El ventriculo izquierdo la envia por la arteria aorta para

distribuirla por todo el organismo [32].
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- Ventricular
septum

Figura 2.2. Septo ventricular [34].

El tejido que separa el corazon derecho del izquierdo se denomina septo o tabique, este se
muestra en la figura 2.2. Funcionalmente, se divide en dos partes no separadas: la superior o
tabique inter-atrial, y la inferior o tabique interventricular. Este ultimo es especialmente
importante, ya que por él pasa el haz de His, el cual permite llevar la pequefia corriente eléctrica

hacia las partes mas bajas del corazon, este se puede observar en la figura 2.3.

Nédulo
sinoauricular (SA)
Noédulo

auriculoventricular (AV) Fidz ey Eild

AD = Auricula derecha
VD = Ventriculo derecho
Al = Auricula izquierda
VI = Ventriculo izquierdo

Ramas izquierda
y derecha
del haz de His

Figura 2.3 Identificacién del haz de His en el corazén [32].
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2.2. FISIOLOGIA DEL CORAZON Y CICLO CARDIACO

El funcionamiento del corazén consta de tres etapas, en las cuales se escuchan los latidos del
corazon. Estas etapas son sistole auricular, sistole ventricular y diastole, el flujo de sangre se
puede observar en la figura 2.4. El conjunto de estas etapas conforman el ciclo cardiaco. Durante
éste, el corazon alterna entre una contraccién y una relajacién aproximadamente 75 veces

por minuto, es decir el ciclo cardiaco dura unos 0.8 segundos [33].

Diastole

Figura 2.4. Flujo sanguineo del corazon durante el proceso de sistole y diastole. [35].

Durante la sistole auricular, las auriculas se contraen y proyectan la sangre hacia los ventriculos.
Una vez que la sangre ha sido expulsada de las auriculas, las valvulas auriculoventriculares
(entre las auriculas y los ventriculos) se cierran. Esto evita el reflujo de sangre hacialas auriculas.
El cierre de estas valvulas produce el sonido familiar del latido del corazén. Dura
aproximadamente 0.1 s.

La sistole ventricular implica la contraccién de los ventriculos expulsando la sangre hacia
el aparato circulatorio. Una vez que la sangre es expulsada, la valvula pulmonar en la derecha y
la valvula adrtica en la izquierda, se cierran (tiene una duraciéon aproximada de 0.3 segundos).
Por ultimo la diastole es la relajacion de todas las partes del corazdén para permitir la llegada de

nueva sangre (tiene una duracién aproximada de 0.4 segundos).
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Si se observa el tiempo de contraccidn y de relajacién se vera que los atrios estan en reposo
aprox. 0.7 segundos y los ventriculos unos 0.5 segundos. Eso quiere decir que el corazon pasa
mas tiempo en reposo que en trabajo [34].

El ritmo cardiaco es el periodo armdnico de latidos cardiacos formado por los sonidos que se
producen durante el ciclo cardiaco [36]. Durante el ciclo cardiaco se pueden escuchar dos latidos,
el primero es cuando sucede el cierre de valvulas tricaspide y mitral, y el segundo es cuando
sucede el cierre de valvulas sigmoideas (valvulas pulmonares y aortas). Ambos latidos se
producen debido al cierre subito de las valvulas, sin embargo no es el cierre lo que produce el
sonido, sino la repercusion de la sangre adyacente y la vibracidn de las paredes del corazon y
vasos cercanos. La propagacion de esta vibracion da como resultado la capacidad para reconocer
dichos latidos. Este movimiento se produce unas 70 a 80 veces por minuto [34].

Este namero puede variar ya que el corazén no actiia en forma independiente. El cerebro detecta
las condiciones a nuestro alrededor (el clima, los factores estresantes y el nivel de actividad
fisica) y regula el aparato cardiovascular para poder satisfacer las necesidades del organismo en
esas condiciones [35].

Se define a la frecuencia cardiaca como las veces que el corazén realiza el ciclo completo de
llenado y vaciado de sus camaras en un determinado tiempo. Por lo general es el niimero de
veces que el corazon se contrae durante un minuto. Su medida es en latidos por minuto (LPM)
[37].

La frecuencia cardiaca en reposo (FCR) es la frecuencia cardiaca que poseemos en el momento
de menos actividad fisica, es decir, mientras estamos en reposo. Para calcular nuestro FCR, hay
que tomar nuestra frecuencia cardiaca por la mafiana cada dia durante una semana. En la

siguiente tabla se muestran los valores medios de la FCR en funcion de la edad y del sexo [37].

HOMBRES MUJERES
EDAD [ Mal | Normal | Bien Excelente EDAD | Mal Normal | Bien Excelente
20-29 (86 + | 70-84 | 62-68 |60 omenos | 20-29 (96 + [78-94 | 72-76 | 70 o menos
30-39 (86 + |72-84 |64-70 | 620omenos | 30-39 (98 + |80-96 |72-78 | 70 o menos
40-49 |90+ | 74-88 [ 66-72 | 64omenos |40-49 | 100+ [ 80-98 | 74-78 | 72 0o menos
50 + 90 + | 76-88 | 68-74 | 66 o menos | 50 + 104 + | 84-102 | 76 - 86 | 74 o menos

Tabla 2.1. Valores medios de la FCR en funcién de la edad y del sexo [37].
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Para conocer la frecuencia cardiaca se debe medir el pulso cardiaco, que es el nimero de
latidos cardiacos por minuto. El pulso se puede medir en la sien (temporal), en el cuello
(cardtida), en la parte interna del brazo (humeral o braquial), en la mufieca (radial), en la parte
interna del pliegue del codo (cubital), en la ingle (femoral), en la parte posterior de la rodilla
(popliteo) y en el dorso del pie (Pedio), ya que en estas areas, una arteria pasa cerca de la piel

[37]. La figura 2.5 muestra las localidades de estas areas.

1. Temporal.
2. Carotida.
3. Braquial.
4. Radial.

5. Femoral.
6. Popliteo.
7. Pedial.

Una vez que se encuentra el pulso, se cuenta los latidos durante un minuto completo (o durante

30 segundos y se multiplica por dos), lo cual dara los latidos por minuto.

2.3. ARRITMIAS CARDIACAS

Las arritmias comprenden todas las alteraciones de la frecuencia cardiaca, del ritmo cardiaco o
de ambos parametros. Existen muchos tipos de arritmias y cada una de ellas requiere un
tratamiento diferente, también los sintomas, su gravedad y la repercusion sobre la calidad de

vida del paciente puede ser muy variable [39].
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Las arritmias cardiacas son a menudo reflejo de un proceso patoldgico subyacente que no
necesariamente se limita al corazon. Por lo tanto, es necesario practicar en los pacientes una
cuidadosa valoracion de la historia clinica y el examen fisico en buisqueda de una enfermedad
preexistente.

Las arritmias se deben a alteraciones en la iniciaciéon de los impulsos (automatismo) o a
alteraciones en la propagacién de los impulsos (conduccién) en las cavidades del corazéon. Por lo
tanto, la naturaleza de estos perturbadores y su respuesta a los farmacos anti-arritmicos, es

variable, seglin la parte del sistema de conduccién afectada y la etiologia del trastorno [40].

Las arritmias se clasifican en dos grandes grupos: las que tienen una frecuencia cardiaca menor
de 60 LPM, que se denominan bradiarritmias y las que cursan con una frecuencia cardiaca mayor
de 100 LPM denominadas taquiarritmias [41].
e Bradiarrimias
El término bradiarritmia se utiliza para cualquier ritmo que tenga una frecuencia
cardiaca menor de 60 LPM. Debido a que esta frecuencia se presenta en forma fisiologica,
principalmente en deportistas, las bradiarritmias se consideran patolégicas cuando una
frecuencia es menor a 40 LPM, o en no deportistas cuando la frecuencia cardiaca es
menor a 60 LPM. El origen de este problema puede ser consecuencia de patologias que
afecten el nodo sinusal, el nodo auriculoventricular, el sistema His-Purkinje (bloqueos
distales) o alteraciones combinadas.
e Taquiarritmias
El término taquiarritmia se utiliza para cualquier ritmo cardiaco con frecuencia mayor
de 100 LPM. Cuando la frecuencia cardiaca es mayor a 100 LPM, y su ritmo es sinusal,
generalmente es por causa fisiolégica como, por ejemplo, el ejercicio, fiebre, anemia,
hipertiroidismo, etc. Algunas veces se demuestra taquicardia sinusal sin causa fisiologica
desencadenante, a esta taquicardia se le denomina taquicardia sinusal inapropiada y es
muy frecuente verla en mujeres jovenes que tienen disautonomia (trastornos provocados

por un mal funcionamiento del sistema nervioso auténomo).

18



2.3.1. BRADICARDIA

La bradicardia es un pulso muy lento, es decir, una frecuencia cardiaca inferior a los 60 LPM, un
ejemplo de su lectura se puede observar en la figura 2.6. Se produce cuando el impulso eléctrico
que estimula la contraccion del corazdén no se genera en el marcapasos natural del corazdn, el
nodulo sinusal o sinoauricular (néddulo SA), o no es enviado a las cavidades inferiores del corazén

(los ventriculos) por las vias correctas [42].

Figura 2.6. Lectura de bradicardia.

La bradicardia afecta principalmente a las personas mayores, pero puede afectar a personas de
cualquier edad, incluso a nifios muy pequefios. Para esta arritmia existen dos causas: el sistema
nervioso central no comunica al corazén que debe bombear mas o el nédulo SA podria estar
dafiado. Este dafio puede deberse a una enfermedad cardiovascular, el proceso de
envejecimiento o defectos heredados o congénitos, o podria ser causado por ciertos
medicamentos, incluso aquellos que se administran para controlar las arritmias y la presion
arterial alta. Los sintomas mas comunes de la bradicardia son sensacién de cansancio, falta de

aliento, mareo o debilidad [42].

2.3.2. TAQUICARDIA VENTRICULAR

La taquicardia es un pulso rapido, es decir, una frecuencia cardiaca superior a los 100 LPM, un
ejemplo de una lectura de ésta se observa en la figura 2.7. Hay muchos tipos diferentes de
taquicardia, segin donde se origine el ritmo acelerado. Si se origina en los ventriculos, se
denomina taquicardia ventricular. Si se origina por encima de los ventriculos, se denomina

taquicardia supraventricular.
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Figura 2.7. Lectura de taquicardia.

La taquicardia ventricular es cuando el n6dulo SA ya no controla el latido de los ventriculos, sino
que otras zonas a lo largo de la via de conduccién eléctrica inferior asumen la funcién de
marcapasos. Como la nueva sefial no se desplaza por el musculo cardiaco por la via normal, el
musculo cardiaco no late en forma normal. Se aceleran los latidos del corazén y el paciente siente
palpitaciones. Los sintomas de la taquicardia son latidos irregulares acelerados en el pecho o un
pulso fuerte en el cuello, malestar en el pecho, debilidad, falta de aliento, sudoracién y mareo o

desmayo [42].
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Capitulo III

Serial ECG como Herramienta para Deteccion de
Complicaciones Cardiovasculares
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CAPITULO 3: SENAL ECG COMO HERRAMIENTA PARA
_DETECCION DE COMPLICACIONES CARDIOVASCULARES

La electrocardiografia consiste en registrar graficamente la actividad eléctrica que se genera en
el corazén. Su analisis proporciona informacién importante que aporta datos sobre la funciéon
cardiaca, trastornos del ritmo y de la conduccidn, hipertrofia de cavidades y ayuda al diagndstico
de cardiopatias congénitas o adquiridas de tipo infeccioso, inflamatorio o metabélico. En este
capitulo se explicara con mas detalle la actividad eléctrica del corazén y como entendiendo ésta

sefial, se utiliza como una herramienta en la deteccion de arritmias.

3.1 CAPTURA DE UN ECG

Un electrocardiograma (ECG) es un procedimiento de diagnostico médico con el que se obtiene
un registro grafico de la actividad eléctrica del corazén en funcién del tiempo. En este grafico se
observan las variaciones del potencial eléctrico generadas por el conjunto de células cardiacas y
que son recibidas en la superficie corporal. La formacién del impulso cardiaco y su conducciéon
generan corrientes eléctricas débiles que se diseminan por todo el cuerpo. Al colocar los
electrodos y conectarlos a un instrumento de registro, como el electrocardiégrafo, se obtiene el
trazado caracteristico de las ondas del corazon. En la figura 3.1 se ejemplifica la captura de un

ECG.

Electrocardiogram
(ECG)
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Figura 3.1. Captura de un ECG con ritmo cardiaco normal [43].

El registro del ECG se realiza en un papel milimetrado (figura 3.2), con lineas mas gruesas cada
5 milimetros. Cada milimetro de trazado horizontal es equivalente a 0.04 segundos del ciclo
cardiaco, el espacio entre dos lineas gruesas representa 0.2 segundos, a la velocidad habitual del

papel de 25 [mm/seg] [44].

Vo|tc1ie
A ] segundo
I mV
0,02s I
0,1 mV
0,04 s
»  Tiempo

Figura 3.2. Hoja milimetrada utilizada en la captura de un ECG. [45]

En sentido vertical se representa el voltaje de las ondas electrocardiograficas, en [mV], las cuales

son positivas o negativas segun la linea isoeléctrica y en el eje horizontal se representa el tiempo.

Las conexiones de entrada al electrocardidgrafo deben ser realizadas de tal forma que al obtener
el grafico, una deflexién hacia arriba indique un potencial positivo y una hacia abajo uno

negativo, teniendo una linea base, como se muestra en la figura 3.3.

deflexion positiva

L linea base

deflexion negativa

Figura 3.3. Deflexiones positiva y negativa en el ECG.
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Se han adoptado normas internacionales con respecto a la velocidad del papel, 25 [mm/seg], la

amplitud de calibraciéon 1 [mV] =1 [cm], y los lugares de la colocacién de los electrodos [46,47].

3.1.1 DERIVACIONES ELECTROCARDIOGRAFICAS

Las derivaciones electrocardiograficas son los diferentes registros de la actividad eléctrica del
corazén, que se obtiene mediante una serie de electrodos que se ubican segin normas
preestablecidas. Las derivaciones pueden ser unipolares o bipolares. Las unipolares registran la
diferencia de potencial entre un punto del cuerpo y otro punto llamado centro eléctrico y las
bipolares registran el potencial que se obtiene entre dos puntos del cuerpo. Las derivaciones
bipolares estdndar de Einthoven (DI, DII, DIII), asi como las unipolares amplificadas de los
miembros desarrolladas por Wilson y Goldberger (aVR, aVL, aVF) se ubican en el plano frontal y
estas se pueden representar en un triangulo equilatero, el cual se conoce como el tridngulo de

Einthoven [46,47], figura 3.4.

Left Leg
aVg

Figura 3.4. Tridngulo de Einthoven con la representacion de las derivaciones bipolares de Einthoven:
DI(Lead I), DII(Lead II) y DIII (Lead III) y la representacion de las derivaciones unipolares
amplificadas de los miembros: aVR, aVL y aVF [48].
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La demostracion de las derivaciones bipolares o de Einthoven se observa en la figura 3.5. La
derivaciéon DI se obtiene al tomar el registro entre los electrodos ubicados en el miembro
superior derecho y en el miembro superior izquierdo. Se tiene como electrodo negativo el
derecho y como positivo el izquierdo. La derivacion DII es el registro que se obtiene entre el
electrodo negativo ubicado en el miembro superior derecho y el electrodo positivo ubicado en el
miembro inferior izquierdo. La derivacion DIII mide la corriente entre el electrodo negativo en

el miembro superior izquierdo y el electrodo positivo en el miembro inferior izquierdo.

DI

Figura 3.5. Derivaciones bipolares de Einthoven [46].

Las derivaciones unipolares miden la fuerza eléctrica absoluta de un electrodo positivo inico en
el cuerpo. Para lograr este efecto, se hace necesario ubicar un electrodo de potencial cero, lo cual
se obtiene mediante el mecanismo de Wilson que consiste en la unién de los demas electrodos
de las extremidades, haciendo que sus fuerzas se anulen. Sin embargo, por el mecanismo de
amplificaciéon disenado por Goldberger, se construyeron las derivaciones unipolares ampliadas,
de ahilaletra “a” mindscula en su denominacidn. La configuracion de las derivaciones unipolares

ampliadas se muestra en la figura 3.6.
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aVA aVF

Figura 3.6. Derivaciones unipolares ampliadas de Goldberger [46].

El potencial eléctrico registrado en una extremidad, a mas de doce centimetros del corazon, es el
mismo sin importar el lugar en donde se coloque el electrodo sobre ella. Generalmente se colocan
los electrodos en las muiiecas o en los tobillos, pero si una extremidad ha sido amputada se puede
colocar en su porcion mas distal. En lo que respecta a este trabajo de investigacion se utilizé la
derivacion bipolar DI, con un electrodo en la mufieca derecha y otro en la mufieca izquierda, pero
debido a lo antes comentado estos electrodos también se podrian colocar en el pecho, en las
esquinas para el brazo derecho y brazo izquierdo que se observan en el tridngulo de Einthoven

en la figura 3.4.

3.2 ACTIVIDAD ELECTRICA DEL CORAZON

Para entender la actividad eléctrica del corazdn, se necesita entender el proceso de activacion de
las células miocardicas (células del tejido muscular del corazén) para luego entender el proceso
de activacion eléctrica del corazén, y de esta manera poder comprender la representacion grafica

de esta actividad en el trazado de ECG.
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3.2.1 PROCESO DE ACTIVACION CELULAR

Toda célula tiene una membrana la cual en estado de reposo tiene una carga eléctrica,
consecuencia de un medio interno de carga eléctrica negativa y un medio exterior positivo.
Cuando por algin mecanismo, bien sea eléctrico, quimico o mecanico, se altera este estado de
reposo, la respuesta generada va a llevar a las células miocardicas marcapaso y no marcapaso a
un proceso de despolarizacidn, invirtiendo la polaridad, de tal manera que el interior es positivo
y el exterior negativo. Este proceso es llamado el potencial de accion (PA). Las células cardiacas
se dividen en dos tipos: las que tienen la capacidad de contraerse (no marcapaso) y las que tienen

la capacidad de autodespolarizarse (marcapaso).

La célula miocardica no marcapaso conforma la masa muscular de las auriculas y ventriculos,
que tienen como caracteristica ser excitables. Este proceso de excitacion se distribuye en cinco

fases (figura 3.7):

e Fase de reposo:
En esta primera fase, el potencial intracelular es de aproximadamente -90 milivoltios
(mV), lo cual se debe, primordialmente, a la diferencia i6nica entre el interior y en el
exterior celular. Esta diferencia es provocada por los iones de potasio (carga positiva, K*)
en el interior de la célula y por los iones de sodio (carga positiva, Na*) y cloro (carga
negativa, Cl).

e Fase de despolarizacion (Fase 0):
Cuando existe un estimulo de suficiente magnitud para disminuir el potencial de
membrana al valor umbral o nivel de disparo (-70 mV), los canales i6nicos sodio
dependientes de voltaje, se abren permitiendo una entrada rapida de este i6n, lo cual
lleva a una pérdida de la carga interior negativa y a una inversion de la polaridad de la
membrana, obteniéndose dentro de la célula un voltaje de +30 mV al final de esta fase,
momento en el cual se cierran todos los canales de sodio.

e Fase de repolarizacion rapida precoz (Fase 1):
Al inactivarse los canales de sodio, se genera como respuesta la salida de iones potasio y
la entrada de los iones de cloro, haciendo que el potencial de membrana regrese a 0 mV.

e Fase de meseta (Fase 2):
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Esta fase se genera al presentarse un equilibrio en la conductancia de los iones de sodio
y potasio, permitiendo la entrada del i6n calcio (Ca++) y el de cloro. El calcio que ingresa
es fundamental para la contraccién muscular secundaria al proceso eléctrico.

Fase de repolarizacion rapida final (Fase 3):

Esta repolarizacién final es producida por la activacion de los canales de potasio, los
cuales conllevan a la salida de este i6n (desde el interior de la célula), llevando al
potencial de membrana nuevamente hacia la negatividad.

Fase de potencial de reposo (Fase 4):

Al llegar al valor del potencial inicial, la célula se encuentra en equilibrio eléctrico, pero
en desequilibrio quimico al haber abundancia de iones de sodio en el interior celular. En
este momento la bomba dependiente de ATP (adeninosin trifosfato), que extrae tres
iones sodio e introduce dos iones de potasio a la célula (conocida como la bomba Na*-Ka*
ATPasa), lleva a la célula al equilibrio quimico, quedando las concentraciones

electroliticas originales para iniciar nuevos potenciales de accion [46,47].

mV

Inactivacion
Canales Na*

\ Sale Potasio
30 ’ Entra Cloro
e
2
0

0 Sale potasio
Entra Sodio
Ingresa Calcio

Sale Potasio

-70 ATPasa Na-K
Saca Sodio
Entra Potasio
90 :

Figura 3.7. Potencial de accidn para las células miocardicas no marcapaso [46].
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La célula miocardica marcapaso se encuentra localizada en los nodos sinusal y
auriculoventricular, y debido a que poseen un potencial de membrana inestable son facilmente
excitables, por lo tanto se despolarizan de manera automatica, a diferencia de las otras fibras
cardiacas que solo poseen capacidad de contraerse. La diferencia electrofisioldgica se da en la
fase cuatro, cuando la membrana de estas células no permanece en reposo, sino que
periddicamente alcanza el umbral, lo cual desencadena el siguiente potencial de accion; este
momento eléctrico recibe el nombre de fase de prepotencial. La base idénica para este proceso
automatico se da por la apertura de los canales lentos de sodio y calcio entre -50 mV a -60 mV,
los cuales hacen que el potencial de membrana alcance el nivel umbral, llevando a la apertura

masiva de los canales de sodio, e iniciando una nueva despolarizacion.

mV

A
A

%
4

Fase de prepotencial

Figura 3.8. Potencial de accion de las células miocardica marcapaso [46].

3.2.2 PROCESO DE ACTIVACION ELECTRICA DEL CORAZON

El impulso eléctrico se origina en el nodo sinusal, viaja de manera simultadnea por los fasciculos
internodales, despolarizando a su paso las auriculas. La figura 3.9 muestra el sistema de

conduccion de este impulso cardiaco.
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Nédulo
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Rama
izquierda del
Haz de His

Fasciculo internodal
anterior

Fasciculo internodal . \
medio \ \\R Ramificaciones
de Purkinje

Fasciculo internodal
posterior

Nédulo auriculoventricular Rama derecha del Haz de
His

Figura 3.9. Sistema de conduccion del impulso cardiaco [51].

Esta activacion se descompone en tres eventos: la primera es la despolarizacién auricular
derecha, la segunda es la despolarizacién de la cara anterior de ambas auriculas y la tercera
corresponde ala auricula izquierda. El vector resultante de estos tres eventos es la manifestacion

eléctrica conocida como la onda P (figura 3.10).

Figura 3.10. Despolarizacion y vector de despolarizacion auricular, representado por la onda P [41].
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Posterior a la despolarizacion auricular, el impulso eléctrico llega al nodo auriculoventricular, en
donde la sefial eléctrica presenta un retardo fisiologico debido a la organizacién laberintica de
sus fibras, que ademas, presentan un periodo de repolarizacién mas prolongado. Este retardo en
el trazado electrocardiografico se manifiesta como una linea isoeléctrica, llamada el segmento

PR (figura 3.11).

PR

Figura 3.11. Despolarizacion del nodo auriculoventricular y representacion de este por el segmento
PR [41].

Al salir del nodo auriculoventricular, el impulso se dirige por el tronco comun del haz de His
hacia la bifurcaciéon donde se forman la rama derecha y la izquierda, y en forma casi simultanea
alcanzan las fibras de la red de Purkinje. De esta manera se produce la despolarizaciéon de la masa
muscular ventricular. La despolarizaciéon de la gran masa ventricular genera tres grandes
vectores, los cuales estan representados en el trazado electrocardiografico por el complejo QRS
(figura 3.12).
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Figura 3.12. Despolarizacion ventricular en donde el vector 1 representa la despolarizacion septal, el
vector 2 la despolarizacion de la masa ventricular y el vector 3 la despolarizacion posterobasal. Todo
esto es representado por el complejo QRS [41].

El primer vector corresponde a la despolarizacién del septum interventricular. El segundo vector
se relaciona con la activacion de la pared libre de los ventriculos. El tercer vector se produce al

activarse las paredes libres ventriculares y la porcion mas elevada del tabique interventricular.

Después de este proceso se registra un nuevo segmento conocido como el segmento ST, el cual

representa el momento de total despolarizacion ventricular.

Luego de la despolarizacién ventricular sucede la repolarizacion. Este es un fendmeno que se
presenta en todas las células previamente estimuladas, y como todo fendmeno eléctrico en el
corazon, también queda registrado en el electrocardiograma. La repolarizacion de las auriculas
es un fendmeno que esta enmascarado en el trazado, debido a que ocurre simultdneamente con
la despolarizacion ventricular (complejo QRS). Este fendmeno eléctrico se representa como la

onda T (figura 3.13).
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Figura 3.13. Repolarizacion ventricular y su representacion en el trazado por laonda T [41].

En ocasiones, se observa una onda de menor tamafio que sigue a la onda T y que presenta la

misma tendencia eléctrica, y que se conoce como la onda U [41,47].

3.2.3 COMPONENTES GRAFICOS DE UN ECG

Estas variaciones de potencial eléctrico durante el ciclo cardiaco, producen las ondas
caracteristicas del ECG. Al colocar electrodos en diferentes puntos del cuerpo y conectarlos a un
instrumento de registro como el electrocardiégrafo, se obtiene el trazado caracteristico. En la

figura 3.14 se puede apreciar los componentes graficos de un ECG.
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Componentes del ECG
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Figura 3.14. Componentes graficos del ECG [52].

3.3 DETECCION E INTERPRETACION DE ONDAS

A continuacién se muestran los métodos mas utilizados y conocidos para la detecciéon de
complicaciones cardiovasculares y sus interpretaciones, utilizando la sefial que contiene la

actividad eléctrica del corazén (ECG).

3.3.1 DETECCION DE ONDA P

Su valor normal es de 80-110 milisegundos (ms) de duracién (ancho) y menor de 0.25 miliVoltios
(mV) de amplitud. Cuando la onda P es isodifasica (una onda que al restar su porcién negativa
de la positiva el resultado es cero o en su defecto cercano a cero), su porcion negativa terminal

no debe ser mayor de 0.1mV de amplitud ni de 40s de duracidn, para ser considerada normal.

34



Figura 3.15.0nda P [53].

Dependiendo la morfologia de la onda P, figura 3.15, se puede determinar algunas enfermedades.

Algunas de estas morfologias se discuten a continuacién [47, 54]:

La onda P invertida

Es el impulso eléctrico que viaja a través de la auricula por una via diferente a la normal.
Las causas frecuentes para este hallazgo lo son el ritmo auricular ectdpico, la taquicardia
ectdpica, el ritmo idiojuncional (este ritmo ocurre cuando el nodo sinusal deja de
funcionar adecuadamente y el tejido de la unién auriculoventricular (AV) manifiesta su
automatismo o capacidad de dispararse espontaneamente y se apodera del ritmo
cardiaco) y el marcapaso migratorio.

La onda P ancha y/o mellada (con hendedura)

También conocida como la “P mitrale” y se observa principalmente en el crecimiento
aislado de la auricula izquierda como su cede principalmente en los pacientes con
valvulopatia mitral (alteracion de la valvula mitral) pero también puede ser observada
en otras causas de crecimiento auricular izquierdo. La onda P se considera ancha cuando
su duracién es mayo a 110ms y mellada entre pico y pico de la melladura hay mas de
40ms de distancia.

La onda P alta y picuda

Se observa principalmente en el crecimiento de la auricula derecha debido a
enfermedades pulmonares por lo cual se conoce con el nombre de “P Pulmonale”. Tiene
una anchura normal y un voltaje mayor a 0.25mV.

La ausencia de la onda P

Este caso se presenta en aquellos pacientes con bloqueo sinoatrial completo o incompleto

y en algunos pacientes con ritmo de escape idiojuncional.
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3.3.2 DETECCION DEL COMPLEJO QRS

El complejo QRS esta formado por la sucesion de 3 ondas de curso rapido, que representan la
despolarizacién del miocardio ventricular, como se explicé anteriormente. Un ejemplo de este

complejo se observa en la figura 3.16.

Q
S

Figura 3.16. Complejo QRS [53].

Su duraciéon mide normalmente de 0.05 a 0.10 segundos. Pero su anchura y su voltaje si pueden
aumentar o disminuir. Es util usar como norma de referencia los valores siguientes para los
aumentos de anchura en el tiempo en segundos:

- de 0.08s a 0.10s: hipertrofias ventriculares.

- de 0.10s a 0.12s: bloqueos incompletos de rama.

- de 0.12s en adelante: bloqueo completo de rama.
Un voltaje bajo de QRS se asocia con enfermedades en las que el musculo cardiaco ve reducido
sus potenciales a causa los siguientes padecimientos: fibrosis miocardica, infarto miocardico,
obesidad, enfisema pulmonar, entre otros.
Por otra parte, el voltaje alto en el complejo QRS ocurre cuando el grosor de las paredes
ventriculares se incrementa (hipertrofias ventriculares), asi como en los bloqueos de rama. Las
personas muy delgadas aportan trazados con ondas prominentes (caso totalmente contrario a la
gente que tiene sobrepeso). La estimacion del voltaje del complejo ventricular se basa en

realidad en la medida de 2 de sus componentes: Ry S [49,53].

36



3.3.3 DETECCION DE ONDAT

La onda T (figura 3.17), junto al segmento S-T, integra los componentes graficos del proceso de
repolarizacién ventricular. Las caracteristicas principales de la onda T son la direccion, la forma
y el voltaje o amplitud. Tiene un ancho de 0.10s a 0.25s y es ligeramente redondeada y asimétrica

cuando es normal, esto se traduce morfolégicamente en una onda de configuracion lenta.

Figura 3.17.0nda T [53].

Es importante, sin embargo, la orientacién positiva o negativa de T, asi como la correlacion de
esta variable con otros sectores del electrocardiograma, sobre todo con el complejo ventricular
y el segmento S-T. Las perturbaciones de la onda T se pueden agrupar en dos grandes grupos:

- Ondas T con perturbaciones secundarias a cambios previos en QRS.

- Ondas T perturbadas sin alteraciones del complejo QRS (primarias).
La onda T patoldgica secundaria es el resultado a las hipertrofias ventriculares, los bloqueos de
rama y las extrasistoles ventriculares. Cuando esto sucede, la caracteristica comun es el
ensanchamiento de QRS. Cuando los cambios de la onda T son primarios, suelen deberse a
enfermedad coronaria, con la consiguiente anoxia del miocardio.
En cuanto a una morfologia mas especifica de esta onda se puede observar que, una onda T
mellada en adultos es un signo indirecto de pericarditis y una onda T puntada, simétrica y
positiva se conoce con el nombre de “onda T hiperaguda” y se presenta en la fase mas aguda del

infarto del miocardio en evolucion [47,54].
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3.3.2 DETECCION DEL INTERVALO RR

El intervalo RR, figura 3.18, es la distancia entre dos ondas R sucesivas y se mide desde el inicio
de una onda R hasta el inicio de la siguiente. Muchos investigadores prefieren medir los

intervalos RR, ya que esta medicidn se puede hacer obteniendo errores pequefios.

Figura 3.18. Intervalo RR.

Uno de los beneficios de la medida del intervalo RR es que permite conocer el valor de la
frecuencia cardiaca. Dependiendo el valor de la frecuencia cardiaca obtenida, se determina si el
paciente estd padeciendo de alguna arritmia basandose en el valor de la frecuencia cardiaca,
como bradicardia, taquicardia, aleteo ventricular, entre otras. Los siguientes valores muestran
un ejemplo de los valores del intervalo RR en segundos para la deteccion de arritmias:

- de 0.60s a 1.0s: estado normal.

- menor a 0.60s: bradiarritmias.

- mayor a 1.0s : taquiarritmias.
El estudio del intervalo RR, es de gran ayuda ya que aporta informacién sobre el estado de salud,

la probabilidad a sufrir un paro cardiaco, el estrés producido al organismo, etc [47, 55, 56].
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Capitulo IV

Desarrollo del Sistema Propuesto
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CAPITULO 4: DESARROLLO DEL SISTEMA PROPUESTO

Este capitulo se centrard en la descripcién del desarrollo para cumplir con el objetivo
propuesto, un método de deteccién de arritmias para un dispositivo mévil con sistema de
alerta. Se discutira el método utilizado para la etapa de adquisicion de la sefal cardiaca (ECG),
el procedimiento implementado para la deteccién y clasificacion de arritmias, los médulos
utilizados para la comunicacién inalambrica y el sistema de alarma propuesto. En la figura 4.1

se muestra las etapas mencionadas y los puntos mas importantes de cada una.

SISTEMA DE

)

ALARMA

eTarjeta de e Circuito *Maddulos de eAlgoritmo
Adquisicion de Detector de Transmisién y Decodificador
la Sefial ECG Maximos Recepcion RF de Alarma
oFiltro Pasa Altas eAlgoritmo para eMétodo de
Clasificacion de alerta
Arritmias

Figura 4.1. Diagrama de etapas del sistema propuesto con su contenido.

4.1. ADQUISICION DE LA SENAL CARDIACA

En general, las sefales resultantes de la actividad fisiolégica tienen amplitudes que van del orden
de microvoltios (uV) a milivoltios (mV), y por lo tanto deben ser amplificadas antes que su
visualizacién y su procesamiento se logre. La mayoria de los amplificadores de biopotenciales
tienen ganancias de 100 o mayor. La razén de rechazo en modo comin (CMRR) también es
importante en un amplificador de biopotencial. La CMRR no es otra cosa que la medicion de su
capacidad para rechazar las sefiales de modo comun (por ejemplo, la interferencia de la linea de

potencia). Otro parametro importante en un amplificador de biopotencial es su impedancia de
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entrada, esta debe ser suficientemente alta para no atenuar la sefial bajo medicién, demostrando

caracteristicas parecidas a las de un amplificador ideal [58].

Un amplificador de instrumentaciéon cumple con estos requisitos y es el médulo mas importante
en la etapa de adquisiciéon de la sefial de ECG. Pero a pesar de la eficacia que presenta el
amplificador de instrumentacion para la adquisicion de la sefial de ECG, no es el inico elemento
necesario para esta etapa. Luego que la sefial de ECG es adquirida mediante el amplificador de
instrumentacién, por medio de electrodos, tiene que ser acondicionada para pasar a la etapa de
analisis.

Al sensar la sefial de ECG se encuentran numerosas interferencias. El origen y la naturaleza de
las interferencias (ruido) son de considerable interés, en particular para aplicaciones de
monitoreo a largo plazo. Estas interferencias proceden de varias fuentes, como actividades
musculares, linea de potencia (50/60Hz), estiramiento de la piel , el movimiento de los
electrodos, el movimiento de corazén debido a la respiracion, entre otros, que al contaminar la
sefal de ECG afectan la interpretaciéon de ésta. Para minimizar el ruido se introducen los filtros,
ya que como la seflal de ECG, las interferencias se encuentran entre 0.5 Hz a 60Hz
aproximadamente. Cabe recalcar que los niveles de la sefial de ECG son del orden de 1 mV, lo
que significa que el filtrado no es necesario solo para eliminar la amplia gama de ruido antes
mencionada, si no que también se aprovecha para amplificar la sefial utilizando filtros activos.
Para encontrar un equilibrio entre la eliminacién de ruido y la preservacién de la sefial original
en el monitoreo ambulatorio, se recomienda filtros para obtener una sefial resultante entre las

frecuencias (0.67 - 40) Hz aproximadamente [59].

Debido a que la etapa de adquisicidn tiene que ser precisa se seleccioné una tarjeta comercial,
basada en el amplificador de instrumentacion INA321, el cual es utilizado en aplicaciones para
la adquisicién de biopotenciales y se requiere bajo consumo de potencia. La adquisicién de la
seflal de ECG se hace por medio de dos electrodos ubicados en la mufieca derecha y otro en la
izquierda (DI). La tarjeta también contiene un filtro pasa bajas con frecuencia de corte de 34Hz
y un filtro supresor de banda (Notch) con frecuencia de corte de 60Hz. En la figura 4.2 se muestra

dicha tarjeta.
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Amplificador de
Instrumentacién
INA321

Filtro
Pasa

Tarjeta de Adquisicion de la Sefial ECG

Figura 4.2. Tarjeta de adquisiciéon basada en el amplificador de instrumentacion INA321 con filtro
pasa bajas a 34Hz y filtro Notch de 60 HZ.

En la figura 4.3 se muestra el circuito esquematico de la tarjeta de adquisicion. La configuracion
del amplificador de instrumentacion es basicamente la recomendada por la hoja de datos de éste
para la adquisicién de la sefial ECG para aplicaciones medicas, con la diferencia de un cambio en

los filtros a la salida del amplificador.
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Figura 4.3. Circuito esquematico de la tarjeta de adquisicién [60].

El analisis de la tarjeta, se descompone en los siguientes puntos:

Voltaje de referencia (common-mode voltage)
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Figura 4.4. Sub-circuito para voltaje de referencia.
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El sub-circuito que se muestra en la figura 4.4 se utiliza para el voltaje de referencia en toda
la tarjeta de adquisicion. Esta compuesto por un divisor de voltaje que se alimenta con Vccy
tierra (GND), que es el voltaje que se le suple a la tarjeta. El valor de Vcc puede ser de 2.5V a
5V, para este proyecto de investigacion se aplico 5V. Luego del amplificador que se establece
el voltaje de referencia, a su salida se le afiade un amplificador seguidor (buffer) para adaptar
las impedancias y reducir el ruido de modo-comun. El calculo para obtener el valor del voltaje
se logra utilizando las leyes de Kirchoff. En este caso para los valores de R1=R;=100K(, se

obtiene la siguiente ecuacion:

_ Rz *Vcc

Vo =——=25V (1)

Ajuste de desplazamiento (offset)

El terminal (pin) de referencia define el nivel cero del voltaje de salida, en otras palabras se
utiliza para establecer el voltaje de desplazamiento (offset). Por consecuente, el voltaje
aplicado al pin de referencia se afiade a la sefial de salida. Este pin de referencia requiere una
conexién de baja impedancia por lo que se recomienda el uso de un amplificador operacional
seguidor (buffer) para proporcionar la baja impedancia en el terminal y de este modo

también se preserva el rechazo de modo comun.

I-————'----_----_—-_-

Figura 4.5. Sub-circuito para el ajuste del voltaje de desplazamiento.

La configuracién que se utiliz6 para el pin de referencia fue la recomendada para las
aplicaciones médicas en la hoja de datos del INA321 [61]. Esta configuracion se muestra en la

figura 4.5.
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Filtro pasa bajas
Este filtro permite un mejor rango de la sefial de ECG y eliminar ruidos innecesarios de

las frecuencias altas. El funcionamiento de este circuito consiste en que, a frecuencias
bajas el capacitor es de alta impedancia con respecto a la resistencia, pero cuando la
frecuencia aumenta la impedancia del capacitor se reduce, por lo tanto la salida

disminuye, idealmente siendo nula.

Figura 4.6. Sub-circuito para el filtro pasa bajas.

Este circuito esta compuesto de un amplificador operacional, dos resistencias y un
capacitor, figura 4.6. Este filtro activo de primer orden tiene la configuracion de un
amplificador inversor y los valores de sus componentes, frecuencia de corte y ganancia,
se obtienen con las féormulas conocidas de dicha configuracién. Para los valores de

ganancia y frecuencia de corte, siendo R,=1MQ y R1=10K(), se tiene:

R,

G=—"2=—100V/V @
1

1
fc = mRC = 33.86 Hz (3)

Como se demostro anteriormente, la ganancia que tiene el filtro pasa bajas es de -100 y

su frecuencia de corte es de 33.86 Hz, lo cual es ideal para esta aplicacion. Luego de
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obtener la respuesta teoérica del filtro, este se simul6 en CircuitLab (simulador en linea),

para comprobar su respuesta en frecuencia.
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Figura 4.7. Circuito esquematico de filtro pasa bajas simulado.

En la figura 4.7 se muestra el circuito esquematico del filtro pasa baja simulado y en la figura

4.8 se observa su respuesta en frecuencia.

;33 B8H2. 30 5848V

Figura 4.8. Respuesta en frecuencia del filtro pasa bajas con frecuencia de corte de 33.86Hz.

Como se puede observar, el marcador muestra el valor aproximado de la frecuencia de corte,
33.88Hz, lo cual comprueba los calculos que se mostraron anteriormente y su correcto

funcionamiento.




Filtro supresor de banda (Notch)
Luego del filtro pasa bajas, en la tarjeta se encuentra un filtro pasivo supresor de banda

(Notch) con frecuencia de corte de 60 Hz, cuyo sub-circuito se despliega en la figura 4.9.
Este circuito tiene la configuracién conocida como doble T. El circuito proporciona un
grado de rechazo alto a una frecuencia particular, en este caso 60Hz, y la respuesta que
proporciona consiste en que cuando las sefiales se mueven cerca de la frecuencia que se
desea eliminar, el nivel de atenuacién se eleva, dando la respuesta tipica del filtro

supresor de banda [68].
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Figura 4.9. Sub-circuito del filtro supresor de banda (Notch).

El circuito consta de tres resistencias y tres capacitores. Opera mediante el desfase de las
sefiales en las diferentes ramas y la adicion de ellas en la salida. Para la frecuencia de
corte, la sefial pasa a través de cada etapa, en las cuales se desfasan 180° y se anulan. En
teoria, esto significaria que la sefial se anula por completo. Para obtener los valores de los

componentes deseados para esta configuracion se utilizan las siguientes férmulas:

fo=m @
R= R, =R, (5)
Ry =7 (©)
¢, =2C (7)
C=C,=Cs (8)
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Para comprobar el funcionamiento del circuito, primero se calculé su frecuencia de corte,

la cual se muestra a continuacion:
1
f. = ——=60.01Hz 9)

" 2mRC

Luego se simuld el circuito para comprobar su respuesta en frecuencia, el cual se muestra

a continuacion:

A A A \
"A'AA T vVYy

"
MW LR R

100 nf 100 ¢

Figura 4.10. Circuito esquematico de filtro supresor de banda con simulado.

En la figura 4.11 se despliega la respuesta en frecuencia del filtro y se comprueban los
calculos tedricos antes mencionados, ademas de su funcionamiento, ya que el marcador

muestra la frecuencia de corte aproximada de 60.26Hz.
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Figura 4.11. Respuesta en frecuencia del filtro supresor de banda con frecuencia de corte de 60Hz.

Luego que se obtiene la sefial de ECG amplificada y filtrada a la salida de la tarjeta de adquisicidn,
esta pasa por un filtro pasa alta con frecuencia de corte de 0.67Hz, cuyo propoésito principal es
eliminar el offset que es causado por la interaccion del electrodo-gel-cuerpo [59].

En la figura 4.12 se muestra el esquema del filtro utilizado. El filtro seleccionado, muestra una
respuesta Butterworth y una topologia Sallen Key. El filtro Sallen-Key es un filtro activo simple

basado en etapas de amplificadores operacionales.

[l
|

e
19 Mz

Figura 4.12. Circuito esquematico del filtro pasa altas con respuesta Butterworth y topologia Sallen
Key.
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Un filtro paso altas es un filtro que deja pasar las frecuencias altas, pero atenta las frecuencias
inferiores a la frecuencia de corte. Este circuito produce una respuesta de filtro pasa altas de 2
polos con dos resistencias, dos capacitores y una ganancia de 16 V/V. Esta ganancia elimina el
offset de la sefial de ECG que tiene un valor aproximado a 500mV y para analizar la sefal es
necesario tener una seflal mayor a 4V, para que en la siguiente etapa se puedan detectar los

valores maximos del complejo QRS en donde se encuentra los picos R.

Bajo esta configuracion, el capacitor C; tiene el mismo valor que el capacitor C; y el valor de la
resistencia R; es la mitad del valor de la resistencia Ri. LA frecuencia de corte para el circuito es
de 0.67 Hz con valores para las resistencias R1 (20 KQ), R3 (15KQ) y R4 (1KQ). Para el calculo de

los capacitores Cy, C2, de la resistencia Rz y de la ganancia del circuito se tiene que:

C, = % — 16.80 uF (10)
C, = C, = 16.80uF (11)
R, = % = 10KQ (12)
G=1+§—‘3*=16V/V (13)

Para comprobar los calculos tedricos y el funcionamiento del circuito se realizé una simulacion
en el dominio de la frecuencia. En la figura 4.13(a) se grafica la frecuencia de corte del filtro y en
la 4.13 (b) la ganancia del filtro, para una sefial de entrada con frecuencia de 13Hzy amplitud de
1V.
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Figura 4.13. Respuesta en frecuencia del filtro pasa altas con frecuencia de corte a 0.67Hz.

Como se observa en la figura anterior, la respuesta en frecuencia del circuito es la deseada, ya

que su frecuencia de corte es aproximadamente 0.67Hz.
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4.2. CLASIFICACION DE ARRITMIAS

Después de haber adquirido, filtrado y amplificado la sefial de ECG se procede a la segunda etapa;
la deteccidn y clasificacion de arritmias. En la figura 4.14, se delinean los pasos que integran esta

etapa.

Calculo de
Binarizacion de Duracion de Clasificacion de Transmision de
la Sefial de ECG Intervalo RRy Arritmias Alarma
LPM

Figura 4.14. Pasos dentro del proceso de clasificacion de arritmias.

4.2.1 BINARIZACION DE LA SENAL DE ECG

Como método principal para la deteccién de éstas arritmias se propone un algoritmo basado en
un detector de duracion del intervalo R-R. El primer, es la binarizacion de la sefial de ECG, que
consiste en la conversion de intervalos que contienen los picos R a pulsos cuadrados, con el
propoésito de un procesamiento mas eficiente, ademas de brindar a la sefial resultante (la
binarizada) mas inmunidad al ruido y otras interferencias. Un ejemplo de ambas sefales se

muestra en la figura 4.15.
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R-R Interval

Seifial ECG

Senal ECG Binarizada

Figura 4.15. Representacion de la seiial de ECG, intervalo R-Ry su respectiva seiial binarizada.

El circuito detector de maximos de la sefal de ECG se encarga de la deteccidn de los intervalos
que contienen los picos R, para esto se eligio un circuito comparador de voltaje. Este consiste de
un amplificador operacional en lazo abierto (sin realimentacion entre su salida y su entrada) que
suele usarse para comparar un voltaje variable con un voltaje fijo como referencia. El circuito
esquematico utilizado se observa en la figura 4.16. Este circuito se implementé con el circuito
integrado LM339N, el cual contiene cuatro comparadores de alta precisiéon y funcionan con un
voltaje de alimentacién de 5V y OV. El primer amplificador operacional (U1) compara el voltaje
de la sefial de ECG con un voltaje de referencia de 4.1V. Se selecciona éste voltaje ya que en la
sefial filatrada y amplificada, los picos R tienen una amplitud aproximada de 5V, y las ondas de
la sefial ECG que no se desean detectar se encuentran por debajo de los 3V. El votlaje de
referencia se establecion con un divisor de voltaje con resistencias con valores de 3.3KQ (R1) y

15kQ (Rz). El valor del voltaje de refrencia se calcula:

Ry*Vcc
Vref ==
R{+R,

= 4.09V (14)

El segundo amplificador operacional (U2) es un seguidor (buffer), el cual elimina los efectos de

carga y adapta las impedancias.
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U2 LMV339

Figura 4.16. Circuito esquematico para detectar maximos.

Ambos amplificadores operacionales tienen conectados a su salida una resistencia de
polarizacion (resistencia pull-up) que establece los niveles l6gicos, en el caso que los dispositivos

externos estén desconectados o se introduzca alta impedancia.

10.00 — — —

5004

Voltaje V]

BV

o ——

L'L!L’:>-~-~T|‘~- B SIS  BPH T

aod 10.00m 20 00m 30 00m 40 00m 50 (Xxn

Figura 4.17. Simulacidon del comparador de voltaje.
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En la figura 4.17 se encuentra la simulacién del circuito comparador antes mencionado. El

resultado de la simulacién concuerda con el valor calculado para el voltaje de referencia, 4.1V.

4.2.2 ALGORITMO PARA DETECCION DE ARRITMIAS

La salida del circuito detector de maximos es ingresada al micro-controlador, ATmega32U4. El
micro-controlador se encuentra en la tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro, que se muestra
en la figura 4.18. Esta tarjeta tiene un total de 18 pines para entrada/salida digital, los cuales 5
se pueden utilizar como salida PWM y 9 pines para entrada analoga (ADC) con resolucion de 10
bits. También provee conexiones UART (serial), I12C y SPI. Trabaja a 16 MHz con voltaje de
alimentacién de 5V, aunque tiene un regulador de voltaje que permite una alimentacién de hasta
12V. [62] Debido a su tamafo, 3.3cm x 1.8cm, esta tarjeta resulta ser conveniente porque

economiza espacio y costos, ademas tiene un bajo consumo de potencia.

o Pro Mcro S

Figura 4.18.Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro con micro-controlador ATmega32U4.[62]

El micro-controlador contiene el algoritmo en el cual se calcula la duracién del intervalo RR, se
hace la clasificacion de las arritmias y se procede a enviar el mensaje de alerta, este ultimo se
logra con la adicién de un médulo de transmisién inalambrica el cual se discutira en la seccién
4.3.

El diagrama de flujo general del algoritmo se presenta en la figura 4.19. Cada uno de los pasos en

dicho diagrama se explica en detalle a continuacién.
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Figura 4.19. Diagrama de flujo general del algoritmo para la clasificaciéon de arritmias.

o Inicio e Inicializacién

Al suplirle energia al micro-controlador automaticamente inicia su funcionamiento y
empieza a correr el algoritmo que contenga. Se puede decir que instantdneamente
pasa a la etapa de inicializacién, que es donde se declaran las variables (espacios en
memoria para guardar informacién), sus nombres, sus tipos, y, en ocasiones, sus
valores iniciales. También se incluyen las librerias adicionales que se deseen utilizar,
éstas proporcionan una funcionalidad adicional para la interaccién de algunos
modulos externos de hardware o manipulacién de datos. Se incluye la libreria

VirtualWire para el manejo de los médulos de transmision por radiofrecuencia.

o Interrupciones
Una interrupcion es una sefial que indica que se debe detener el curso de ejecucion

actual y pasar a ejecutar un c6digo especifico para tratar esta situacion. El algoritmo
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propuesto depende de tres interrupciones, a las cuales se les ingresa el pulso
generado por el circuito detector de picos a tres pines digitales (2, 3 y 7), habilitados
como interrupciones. Estas interrupciones se logran cuando se detecta un cambio en
el estado de la sefal, de 0 a 1 (el instante que sube el pulso) y el cambio de 1 a 0 (el
instante que baja el pulso). En la figura 4.20 se muestra el diagrama de flujo principal
de las interrupciones utilizadas en el algoritmo. Al activarse las interrupciones de

cambio de estado para los pines 2, 3y 7, se pasa a una subrutina diferente.

. .y .
/Pin2 Cambié de / /Pin3 Cambié de / /Pin7 Cambié de /
/ Estado / Estado / Estado |
\ 4 \ 4 Y
TiempoR1 Tiempolnter TiempR2

Figura 4.20. Diagrama de flujo para las interrupciones del algoritmo.

En el caso de que se active la interrupciéon del pin 2 o del pin7, proceden las
subrutinas TiempoR1 y TiempoRZ respectivamente, cuyos diagramas de flujos se
muestras en la figura 4.21. Estas subrutinas se utilizan para calcular la duracién en
milisegundos del tiempo que transcurre al detectarse el cambio de la sefial binarizada
de 0 a 11dgico hasta el cambio de 1 a 0 16gico, en otras palabras, el tiempo que el pulso

permanece activo (5V).
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~
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,

StartTime= millis

0

StartTime3= millis

Figura 4.21. Diagrama de flujo para las subrutinas TiempoR1 y TiempoR2.

Ambas subrutinas tienen el mismo propdsito pero su diferencia consiste en que la
subrutina TiempoR1 se utiliza para el calculo del tiempo de duracién para el primer
pulso; que contiene el primer pico R (R1) del intervalo RR, y el TiempoR2 se utiliza
para el calculo del tiempo de duracién para el segundo pulso que contiene el segundo
pico R (R2). Ambos valores se almacenan en variables diferentes y en el mismo
instante que se almacenan los valores, se activa una bandera que permite pasar a
realizar el calculo del intervalo RR.

Al activarse la interrupcion del cambio de estado del pin 3, se procede a la subrutina
Tiempolnter, cuyo diagrama de flujo se muestra en la figura 4.22 La diferencia de esta
subrutina a las anteriores, es que ésta comienza el contador al detectarse el cambio
de 1 a 0 légico y se detiene al detectarse el cambio de 0 a 1 légico, es decir, en esta
subrutina se obtiene el tiempo de duracion entre el primer y segundo pico R del

intervalo RR.
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Figura 4.22. Diagrama de flujo para la subrutina Tiempolnter.

Al igual que en las subrutinas anteriores, el valor del tiempo se almacena en una
variable diferente. Luego se activa una bandera para indicar que el tiempo de
duracion para este intervalo ya fue obtenido y se procede a realizar el calculo del
intervalo RR. En la siguiente figura, 4.23, se muestra la sefial ECG, la sefial ECG
binarizada y los intervalos de tiempos que se toman en cuenta para las subrutinas

anteriormente explicadas.

R 1 R-R Interval R 2

Sefial ECG

— N—

Sefial ECG Binarizada

—>| je—— Tiempolnter =~ ————| |*—
TiempoR1 TiempoR2

Figura 4.23. Representacion de la medicion de los intervalos para las subrutinas TiempoR1,
Tiempolntery TiempoRZ2.
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o Calculo de Duracion del Intervalo RR y LPM

Inmediatamente que se obtienen los valores del ancho de pulso donde se encuentran
los picos R, se procede a hacer los calculos para el tiempo de duracién del intervalo
RR y latidos por minuto (LMP). Esto se logra al detectar las banderas Done, Done2 y
Done3. En la figura 4.24 se encuentra el diagrama de flujo que describe el proceso

aplicado.

\ Inicio )

/ \
/ \

/ N
{ Inicializacion )
\ /

y

/
/ Interrupciones /
J“ v”.

8 *"TDJ-on £2=Fal s;:":—Sl ~Done3=False~__ g,

(;:,__lr)‘-one=Fals'i/ >—S| < A=F alse/.—-"""

) T g
NO NO NO

Tiempo=elapsedTime 7 1 Monitor) Tiempo2=elapsedTime2 4 1 Monitor) Tiempo3=elapsedTime3 / Corial Monitar\

Ri=Tiempo/2,000 [—»( 2 Mlonieor) Inter=Tiempo2/2,000 [—»{ > Monitor R2=Tiempo3/2,000  —»( >3 Monitor)

Done=False A=True N Done2=False Done3=False ,A=True < /
e | e S ~___

) 4

RR=R1+Inter+R2
rr=RR*10000
bpm=60/RR

,

CLASIFICACION

Figura 4.24. Diagrama de flujo para el lazo en el cual se calcula la duracion del intervalo RR.

El valor del ancho del pulso obtenido por las subrutinas TiempoR1 y TiempoR2, se
divide entre dos para obtener el instante en el que ocurre el pico maximo. Para que
la deteccion del segundo pico R se logre, al obtener el valor de duracion del primer
pico R, se le asigna el valor verdadero (TRUE) la variable A. Esta variable indica
que ya se detect6 el primer pico R, por lo tanto la préxima deteccién de un pulso

positivo sera la deteccion del segundo pico R. Luego que se obtienen los valores de
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ambos picos se calcula el valor total del intervalo R-R, que seria la suma de tres
variables: R1, Inter y R2. Ademas del calculo del intervalo R-R y LPM (representado
por la variable bpm), se calcula la nueva variable rr, esta es igual al valor calculado
del intervalo R-R multiplicado por 10,000. Esta variable es utilizada para la
clasificacién de arritmias en la subrutina de Clasificacion ya que permite mayor
precision ( 4 lugares decimales) y exactitud en la clasificaciéon de arritmias. En la

figura 4.25 representan de las variables en la sefial de ECG biranizada.

R-R Interval

Figura 4.25.Representacion de variables R1, Intery R2.

Al finalizar los calculos del intervalo RR y de LPM se procede a la subrutina
Clasificacion, en la cual se analizan estos valores obtenidos y se clasifican para

luego enviar la alarma.

o C(Clasificacion de Arritmias

Segun la base de datos MIT-BIH, varias investigaciones y médicos expertos en la
deteccién de eventos arritmicos utlizando el intervalo RR, se recomienda que el
minimo de muestras que se tomen del intervalo RR para la detecciéon de arritmias
sean 3 [63,64]. Es por esta razdén que en este proyecto de investigacion se tomaron 3
muestras del intervalo R-R, si el valor de R-R en estas 3 muestras estan dentro de la

misma clasificacion de arritmias se toma la decision de enviar la alarma. De esta
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manera se procura evitar cualquier error en la lectura y enviar una falsa alarma. Las
arritmias que se desean detectar en este proyecto de investigacion son la bradicardia
y la taquicardia ventricular, o el estado normal del paciente, siendo las mas comunes
en afectar a los adultos. La clasificacion de las arritmias por la duracién del intervalo

R-R se muestra a continuacion en la tabla 4.1.

Intervalo R-R
Bradicardia Entre 1sa 1.5s
Normal Entre 0.6s a 1s
Taquicardia Menor a 0.65s

Tabla 4.1. Tabla para clasificacion de arritmias de acuerdo al intervalo R-R en segundos

En la siguiente figura, 4.26, se muestra el diagrama de flujo del procedimiento
utilizado para la subrutina Clasificacién. Primero se clasifican los valores de la
variable rr y luego que se obtienen tres muestras en la misma clasificacién, se le
asigna valor a la variable alarm dependiendo el tipo de alarma; que se desee enviar
bradicardia=3, estado normal =4 y taquicardia ventricular=5, y se procede a la

subrutina Alarma.
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Figura 4.26. Diagrama de flujo de la subrutina Clasificacién.

o Envio Alarma

La alarma es enviada por medio de un mo6dulo de transmision por radiofrecuencia y el
mensaje consiste de un arreglo de 8 bits llamado controller. Este arreglo estd compuesto
por la variable alarm y bpm, que contienen el tipo de alarma y el valor de LPM. En la

figura 4.27 se muestra el diagrama de flujo para la subrutina de Alarma.
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Figura 4.27. Diagrama de flujo de la subrutina Alarma.

Cuando los valores del arreglo estan listos, se enciende un led, que indica el inicio de

envio del mensaje. Al terminar el envio, se apaga el led y termina la subrutina.

4.3. TRANSMISION INALAMBRICA

Luego de haber clasificado la sefal de ECG, se desea enviar una alarma inalambricamente a un
dispositivo, idealmente posicionado (lugar céntrico) donde la alarma sea adudible en cualquier
parte que se encuentre el familiar a cargo del paciente dentro de un radio de 60 metros.

Para la transmisién y recepcion se utilizardn moédulos de radiofrecuencia (RF). La comunicacion
por RF permite enviar comandos, datos, mensajes de voz, fotos y otra informacién ser
transportada sin conexion fisica o visible. Una onda de radio penetra la mayoria de los
materiales, y se mueve por la mayoria de las barreras que no pueda penetrar directamente.

Los modulos de RF a utilizarse se encuentran en la figura 4.28, éstos funcionan en la frecuencia

de 433MHz, son de bajo costo y se utilizan para transmitir una sefal con alcance de hasta 100
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metros (sin obstaculos) . Ambos médulos (Tx/Rx) funcionan dentro de un rango de 3Va 12Vy

consumen entre 9mA a 40mA, con una potencia de transmision de 25mW [65].

Figura 4.28. M6dulos RF de 433MHz (TX izquierda y RX derecha) [66].

Como se observa en la figura 4.28 el transmisor (izquierda) tiene tres pines, de los cuales uno se
utiliza para recibir los datos del micro-controlador que se quieran transmitir (DATA) y los pines
restantes para alimentar el médulo (VCCy GND). El receptor (derecha) tiene cuatro pines, de los
cuales dos son para enviar los datos al micro-controlador (solo se tiene que utilizar uno de ellos
y no importa cual se elija) y los restantes para alimentar el médulo. En la figura 4.29 se

esquematiza la conexién para ambos mddulos.

2.5 round for 433Mhz ' )
3.5 round for 315Mhz - TX module

O

ANT Data GND Ve

Antenna (Optional)

\ ( Length 10~15cm

Connect éither
of the data pins

to MCU Input t\(L )/

EED STUDIO

Demostration scheme of 433/315Mhz RF kit

Figura 4.29. Demostracion para la conexion de los médulos RF de 433MHz con dos micro-
controladores [65].
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Aunque en la hoja de datos de los médulos indica que la adicién de una antena es opcional, se
recomienda afiadir una antena para ampliar el intervalo de cobertura y mejorar la transmisiéon y
recepcion de éstos. En este caso se utilizé una antena helicoidal con 14 vueltas de alambre de
calibre 22 con un didmetro de alrededor de 6 mm, que al final resulta de una altura de
aproximadamente 3 cm, recomendada por al corporacion RFM para aplicaciones de baja

potencia [67]. Una imagen de los mddulos con antena se tiene a continuacion:

Figura 4.30. Médulos de RF con sus respectivas antenas.

Estos mddulos utilizan modulacién por desplazamiento de amplitud (cominmente conocido por
sus siglas en inglés, ASK), que no es mas que una forma de modulacién en la cual se representan
los datos digitales como variaciones de amplitud de la onda portadora en funcién de los datos a
enviar. La amplitud de una sefial portadora analoga varia conforme a la corriente de bit
(modulando la sefial), manteniendo la frecuencia y la fase constante. El nivel de amplitud puede
se usa para representar los valores binarios 0 y 1. En la sefial modulada, el valor légico 0 es
representado por la ausencia de una portadora. Al ser una modulacién digital, reduce el riesgo

de interferencias y errores de transmision. Un ejemplo de esto se muestra en la figura 4.31 [68].

66



Fuente de datos
digitales

Senal modulada
por amplitud

Figura 4.31. Ejemplo de una modulacion por desplazamiento de amplitud (ASK) [69].

Estos médulos utilizan un protocolo basado en estructura de paquetes para enviar mensajes. Los
protocolos basados en paquetes son utilizados ampliamente para comunicaciones de RF
digitales (y para enviar datos en muchos otros tipos de canales de comunicacion). El trabajo
principal de un protocolo de comunicaciéon es lograr comunicaciones por un canal de
comunicacion RF, o para alarmar cuando un problema de comunicacién ocurre. Un protocolo es
un conjunto de estructuras y procedimientos para la comunicacién de informacion digital
estandar. Un protocolo completo a menudo suele visualizarse como una pila de estructuras
(“stack of structures”) y procedimientos que son especificos para los equipos y caracteristicas de
los canales de comunicacidn.

Una estructura de paquetes generalmente incluye un preambulo, simbolo de inicio, informacién
de enrutamiento (A/DESDE, etc.), identificacion (ID) del paquete, parte o la totalidad de un
mensaje y los bits de deteccion de errores. Esta informacion varia dependiendo del protocolo
que se utilice. En la comunicacién entre los nodos en un sistema basado en estructura de
paquetes ocurren errores de transmision. Es por eso que en el nodo transmisor se utiliza un
acuse de recibo (ACK) en la transmisién de vuelta para confirmar que el nodo receptor ha
recibido el paquete libre de error. Para esto se afiaden bits de deteccion de errores al paquete de
modo que el nodo de destino determina si el paquete se recibié con precision. Los bits de
deteccién de errores afadidos al final de un paquete se denominan a menudo como una
secuencia de verificacion de trama (FCS). Un FCS es por lo general de 16 a 24 bits de largo, y se

genera utilizando un método de codigo de redundancia ciclica (CRC).
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Para los moédulos antes descritos, la estructura de “paquete transmitido” empieza con pares de
bits 1-0-1-0 (36 bits en total), que se denomina como predmbulo como se mencion6
anteriormente, lo que establece simetria en la sefial en la entrada al comparador de radio y luego
entrena los procesos de reloj y recuperacion de datos en el software. El preambulo es seguido de
un simbolo de inicio de 12 bits, en este caso siendo 0xb38, que proporciona la discriminacién de
los patrones de ruido aleatorio. Luego del simbolo de inicio le siguen el nimero de bytes del
paquete (con un maximo de 30), la direccién A / DESDE, la identificacion de paquetes, los bytes
de mensaje y luego el FCS (en este caso son 2 bytes). Estos bytes estan codificados de 4 a 6 bits,
por lo tanto un byte en el mensaje se codifica como simbolos de bit 2x6 [70]. En la figura 4.32 se
puede observar los detalles de la estructura de paquete antes descrita que utilizan los médulos

para la comunicacién inalambrica.

Packet and Byte Structure Details

Transmitted Packet Structure: Preamble | Start Symbol | # Bytes | TO/FROM } ID‘ Message‘ FCS |

Figura 4.32. Detalles de los paquetes y la estructura de los bytes utilizada en el protocolo de los
modulos de RF [70].

4.4. SISTEMA DE ALARMA

El sistema de alarma propuesto consta de tres etapas: recepcion de mensaje de alarma,
decodificacion de mensaje/clasificacion de alarma y finalmente la activaciéon de la alarma, ver

figura 4.33.
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Figura 4.33. Proceso dentro de la etapa del sistema de alarma.

El elemento principal para el sistema de alarma es la tarjeta de desarrollo Arduino Pro-mini,
parecida a la tarjeta Arduino Pro-Micro, la cual contiene el micro-controlador ATmega328. Esta
tarjeta tiene un total de 14 pines para entrada/salida digital, de los cuales 6 se utilizan como
salida PWM y 8 pines para entrada analoga (ADC) con resolucién de 10 bits, asi como también
conexiones UART (serial), I?C y SPI. Trabaja a 16 MHz y con un voltaje de alimentacién de 5V,
aunque tiene un regulador de voltaje que permite una alimentacién de hasta 12V [62]. Esta
tarjeta también tiene un tamafio de 3.3cm x 1.8cm, lo cual hace el mddulo de alarma pequefio y
de bajo consumo de potencia, haciéndolo portable a cualquier lugar, siempre y cuando esté

dentro del rango de los mddulos de transmision.

Figura 4.34.Tarjeta Arduino Pro-Mini con micro-controlador ATmega328 [62].
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4.4.1. ALGORITMO PARA DECODIFICACION DE ALARMA

En esta tarjeta se encuentra el algoritmo implementado para la activaciéon de la alarma, cuyo
diagrama de flujo se observa en la figura 4.35. Consta, al igual que el algoritmo en la etapa de
adquisicion, de una etapa de inicializacidn, en la cual se declaran las variables, sus nombres, sus
tipos, y, en ocasiones, sus valores iniciales. En este algoritmo tambien se incluye la libreria

externa VirtualWire, para el manejo del médulo de recepcion de RF.
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Figura 4.35. Diagrama de flujo del algoritmo para la decodificacién de alarma.

Luego de la inicializacion se procede a verificar el mensaje recibido, por medio del médulo de
recepcion de RF, el cual esta comprendido de los valores enviados desde el sistema de

adquisicion: un namero del 3-5, indica el tipo de arritmia, y el segundo es el valor de los LPM. El
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valor del tipo de arritmia es almacenado en la variable arritmia, que al ser decodificado se
procede automdaticamente a la activaciéon de la alarma, y en el caso de que el mdédulo esté
conectado a la computadora se observan los valores recibidos, el tipo de arritmia y los LPM, en

el monitor serial del software Arduino IDE.

4.42. ALARMA

La alarma propuesta consta de un transductor piezoeléctrico (zumbador o mejor conocido en
inglés como buzzer), ver figura 4.36. Su funcionamiento es similar a bocinas, a las que un voltaje
aplicado hace que el cristal piezoeléctrico se mueva y produzca un sonido. Con el fin de obtener
un tono en el buzzer, se debe aplicar una onda cuadrada por lo general en el rango de 20Hz a

20kHz.

Figura 4.36. Imagen del transductor piezoeléctrico (buzzer) utilizado [71].

Esta tarjeta se encarga de activar la alarma (buzzer) por medio de la modulacién de ancho de
pulso (PWM) de una sefial. PWM es una técnica para obtener resultados analogos con medios
digitales. El control digital es utilizado para generar una onda cuadrada, una sefial que cambia
entre encendido (5V) y apagado (0V), cambiando el tiempo que la sefial permanece encendida
en comparacion con el tiempo que la sefial permanece apagada. La duracién de este tiempo se le
llama ancho de pulso, es por eso que al variar el valor de este tiempo se modula el ancho de pulso
de la sefial. En la figura 4.37 se muestra un ejemplo de varios ciclos de trabajo de un PWM, que
es la relacion entre el ancho del pulso cuando esta encendido entre el periodo de la sefial. Las
lineas verdes representan un periodo en tiempo de la sefial, esta duraciéon o periodo es el inverso
de la frecuencia PWM. En este caso, la frecuencia de una sefial PWM en la tarjeta Arduino Pro-
Mini tiene un valor alrededor de 490Hz, lo que significa que cada periodo (representados por las

lineas verdes) tienen un valor de 2ms [62].
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Figura 4.37.Ejemplo para varios ciclos de trabajo (Duty Cycles) en la modulaciéon de ancho de pulso
(PWM) [62].

A la misma vez que se activa el zumbador se activa uno de tres leds, el cual indica el tipo de
arritmia para la cual es la alerta. Si el led es de color rojo, significa que el tipo de arritmia que
esta ocurriendo es taquicardia ventricular. Si el led es de color amarillo, significa que la arritmia
que ocurre es bradicardia. Si de lo contrario, ninguno de estos leds se enciende, significa que el

paciente se encuentra bien y lo indicard un LED de color verde.
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Capitulo V

Validacion y Discusion de Resultados
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CAPITULO 5: VALIDACION Y DISCUSION DE RESULTADOS

A continuacién se detallardn las etapas de validaciéon que se llevaron a cabo. Estas etapas
consisten en la validacion de la adquisicidn, filtrado y amplificaciéon de la sefial de ECG; validacion
en la detecciéon de maximos de la sefial ECG, validacion de la deteccién del intervalo RR,
validacion del algoritmo clasificador de arritmias y la validacion de transmision y activacion de

alarma. El equipo utilizado en las pruebas de validacién se encuentra en los anexos.

5.1. ADQUISICION Y FILTRADO DE LA SENAL DE ECG

Una de las etapas importantes del prototipo propuesto es la etapa de adquisicion de la sefial ECG.
Es por esto que el obtener una sefial de buena calidad es crucial para la deteccién de arritmias.
A continuacidn se detalla el proceso de validacidn para la tarjeta de adquisicién y el filtrado de

la sefial de ECG.

5.1.1. TARJETA DE ADQUISICION

Al comprobar el funcionamiento de la tarjeta de adquisicion, figura 5.1, se tiene una sefial a la
salida de la tarjeta de adquisicion con las ondas de la sefial de ECG bien definidas . Esta sefal es
la que se obtiene luego del filtro pasa bajas de 33. 86Hz y el filtro supresor de banda de 60Hz. El
offset del cual se habl6 es de aproximadamente 2V, para obtener como resultado una sefial de
2.46V de amplitud.
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Figura 5.1. Sefial ECG: salida de la tarjeta de adquisicion luego de filtro pasa bajas y filtro Notch.

5.1.2. AJUSTE DE OFFSET Y GANANCIA

Esta sefial luego se introduce al filtro pasa altas con frecuencia de corte de 0.67Hz, el cual
elimina el offset y amplifica la sefial por un valor de 16. Primero se validé su funcionamiento
utilizando una senal senosoidal de entrada con frecuencia de 0.1Hz y de 1V de amplitud (canal

1, sefial amarilla). Esta sefial se muestra en la imagen 5.2.

—
&% INSTEK ™ FMeasure

Wpp
1: 1.@5U
2 52 . Bml)

¥ WAy

1: S46ml)
2 32 Bml

1: 22EmL)
2 44, Bmld
@z2.5= RoOLL EDGE FAC
< 2Hz {201

Figura 5.2. Comprobacidn del filtro pasa altas y seiial de entrada de 0.1Hz y 1V (canal 1, seiial
amarilla).

En esta imagen se observa la salida del filtro pasa altas (canal2, sefial azul) practicamente nula al

tener una entrada con frecuencia de 0.1Hz, una frecuencia menor a la frecuencia de corte. Al tener
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como entrada una sefal con frecuencia de 0.6Hz, su salida se distorsiona, teniendo una amplitud de

menos de 1V, como se muestra en la figura 5.3.
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Figura 5.3. Comprobacion del filtro pasa altas y sefial de entrada de 0.6Hz y 1V (canal 1, sefial
amarilla).

Al tener una sefial de entrada de 13Hz con amplitud de 1V, se nota el funcionamiento esperado, ya
que la sefal no se altera y muestra una amplificaciéon de 16V, tal y como se habia disefiado. En la

siguiente imagen se muestra la respuesta a esta entrada.
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Figura 5.4. Comprobacion del filtro pasa altas y sefial de entrada de 13 Hzy 1V (canal 1, seiial
amarilla).



Luego de comprobar el funcionamiento del filtro pasa altas con la sefial senosoidal, se implemento
con la tarjeta de adquisicion para corroborar su funcionamiento una vez mas. El resultado que se

obtuvo se muestra en la figura 5.5, en la cual se muestra la sefial de ECG sin offset y amplificada
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Figura 5.5. Seiial ECG: luego del filtro pasa altas de 0.67Hz y amplificacion.

Al comparar ambas sefiales en la figura 5.6, la salida de la tarjeta de adquisicién y la salida luego
del filtro pasa altas, se observa que ademas de eliminar el offset se logra atenuar las ondas Sy T,

evitando errores posteriores al analizar los picos R.
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Figura 5.6. Seiial ECG: comparacion de la salida de la tarjeta de adquisicion (canal 1, seiial amarilla) y
salida del filtro 0.67hz (canal 2, sefial azul).



5.2. CLASIFICACION DE ARRITMIAS

La validacion de la etapa de clasificacidon de arritmias se divide en dos fases. La primera es la
validacion de la binarizacion de la senal ECG, en la cual se detectan los intervalos en donde se
encuentran los picos R. La segunda fase es la validacion del algoritmo propuesto para el calculo

del intervalo RR, los LPM y la deteccion de arritmia.

5.2.1. BINARIZACION DE LA SENAL DE ECG
El circuito detector de maximos de la sefial ECG se validé utilizando la sefial de salida del filtro
pasa altas. En la figura 5.7 se puede observar la deteccién de los intervalos en donde se
encuentran los picos R sin falsas detecciones. Gracias a la amplificacion hecha en el filtro pasa
altas, los complejos QRS (donde se encuentran los picos R) tienen una amplitud mayor a los 4V,

lo necesario para que se detecten los intervalos en donde se encuentran los picos R.
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Figura 5.7. Deteccion de los picos R en la seiial de ECG: la seiial amarilla (canal 1) es la entrada al
detector de picos y la seiial azul es la salida de la etapa de adquisicidn y filtrado (canal 2).

En la siguiente figura, 5.8, se muestra el voltaje de referencia para el comparador de voltaje. Este

es de 4.07V, practicamente el mismo valor calculado y obtenido en la simulacion.
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Figura 5.8. Voltaje de referencia para el comparador de voltaje.

5.2.2. ALGORITMO PARA DETECCION DE ARRITMIAS

La validacion del algoritmo se divide en dos partes, la primera es la validacion de la deteccion de
los pulsos que contienen los picos R y el calculo de la duracion del intervalo RR. En la segunda se
le afade la deteccion del tipo de arritmia y se hace el calculo de los LPM. En ambas se utilizaron
seflales de PWM para simular los intervalos (pulsos) del comparador de voltaje. Para esto, se
modifico el ancho de pulso de dicha sefial, variando asila duracion de los intervalos que simulan

el intervalo donde se encuentran los picos R.

5.2.2.1. Deteccidon del Intervalo RR
En la figura 5.9 se muestra la conexidn utilizada en dos micro-controladores, el que hace la
deteccion de los pulsos y el otro para la generacion de la sefial PWM en dicha simulacién. La
tarjeta utilizada para la simulacién de la sefial PWM fue la tarjeta de desarrollo para el micro-

controlador MSP4302553.




Figura 5.9. Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro, detector del intervalo RR y tarjeta de desarrollo
para el micro-controlador MSP432553, simulador de la sefial PWM.

Para estas pruebas de validacion se utilizé el monitor serial del software de Arduino, Arduino
IDE. La tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro se comunica con la computadora a través de la
conexion USB, que no es otra cosa que la comunicacién serial entre el micro-controlador y la
computadora, para de esta manera mostrar los resultados obtenidos en las mediciones. La
velocidad que se utiliz6 para la transmision de los datos en bits por segundo fue de 115200. Se
utilizaron 10 valores diferentes de ancho de pulso en la sefiales de PWM para la validacion, los
cuales se muestran en la tabla 5.1. Con estos valores se calcula lo que seria el intervalo RR, el cual

también se muestra en la siguiente tabla.

HIGH LOwW RR

1.0s 1.0s 20s
0.500s 0.500s 10s
0.360s 0.400 s 0.76s
0.200's 0.175s 0.375s
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0.450s 0.450s 0.9s

0.235s 0.128s 0.363s
0.755 0.590 1.345s
0.300s 0.300s 0.60s
0.670s 0.245s 0.915s
0.832s 0.547s 1.379s

Tabla 5.1. Parametros utilizados para las seiiales PWM en las pruebas de validacion.

En las 10 pruebas realizadas se obtuvieron los mismos resultados, se detectaron los anchos de
pulso mientras estos estaban en alto (High) y en bajo (Low), asi como el tiempo de duracion de
lo que representara al intervalo RR. En la figura 5.10 se muestra uno de los resultados en las

pruebas.
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Autoscroll
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Figura 5.10. Deteccion de la sefial PWM para un intervalo de 0.375 s.

En los resultados, la primera ventana (COM5) se observa los tres valores que se miden para la
detecciéon de duracion del intervalo RR: la duracién del primero pulso detectado en alto, la
duracidn entre el final del primer pulso y el inicio del segundo y la duracién del segundo pulso,

que contiene el segundo pico R para el intervalo RR. Para los ultimos dos valores del intervalo
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RR se observa una precisiéon de dos valores decimales, es por esto que el valor aparece

redondeado. La segunda ventana (PWM) muestra los valores utilizados para la sefial PWM.

5.2.2.2. Clasificacion de Arritmias y LPM
A continuacion se muestra la validacion para la clasificacion de arritmias y el calculo de LPM del
algoritmo propuesto. Los valores utilizados en esta etapa de validacién se muestran en la tabla
5.2, en donde también se tiene la clasificacion de arritmia y el valor de los latidos por minutos

(LPM) esperados.

HIGH LOW R-R Clasificacion LPM
0.675s 0.675s 1.35s Bradicardia 44
0.625s 0.625s 1.25s Bradicardia 48
0.505 s 0.505s 1.01s Bradicardia 59
0.500 s 0.500's 1.0s Normal 60
0.400s 0.400s 0.8s Normal 75
0.300 s 0.300s 0.6s Normal 100
0.295s 0.295s 0.59s Taquicardia V. 101
0.275s 0.275s 0.55s Taquicardia V. 109
0.250s 0.250s 0.50s Taquicardia V. 120
0.200's 0.200's 0.40s Taquicardia V. 150

Tabla 5.2. Parametros utilizados para las seiiales PWM y resultados obtenidos del algoritmo

en las pruebas de validacion.

Como se menciond en el capitulo anterior, se toman tres muestras del intervalo RR y luego se
envia la alerta dependiendo la clasificacion de la duracion del intervalo RR. Los resultados que
se obtuvieron de estas 10 pruebas fueron los esperados, se detectaron los intervalos, LPM y el

tipo de arritmia. A continuacidn, en la figura 5.11, se muestra un ejemplo de los resultados.
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Figura 5.11. Deteccidon para arritmia de Taquicardia Ventricular, con un intervalo de 0.40 s y LPM
igual a 150.

En la imagen anterior se observa en la primera ventana (COMS5) los resultados de los tres
intervalos RR detectados, el valor de los LPM y el tipo de arritmia detectado. En la segunda

ventana (PWM) se puede observar los valores utilizados en la sefial PWM, o sea la entrada.

5.3. TRANSMISION INALAMBRICA Y ALARMA

Se validé la transmision inalambrica de los mddulos de RF con las tarjetas de desarrollo Arduino
ProMini y Arduino ProMicro. Esto se logré al programar las tarjetas con la condiciéon que al
activar uno de tres pines (en este caso los pines digitales 5, 6 y 7) con un 1 légico (5 V) de la
tarjeta a la cual estd conectada al mdédulo transmisor, el médulo receptor enciende un led de
diferente color dependiendo el pin activado en el transmisor (5=rojo, 6=verde y 7=amarillo). En
la figura 5.12 se muestran las tarjetas de desarrollo con sus respectivos médulos, y en el caso de

la recepcidn, son los leds.
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() (b)
Figura 5.12. (a).Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro con médulo transmisor. (b). Tarjeta de
desarrollo Arduino Pro-Mini con médulo receptor y LED’s.

Se realizaron las pruebas y se obtuvieron resultados sin ningtn tipo de error. La figura 5.13

muestra el encendido de los tres leds al activar los tres pines para cada uno de ellos.

(a) (b) (c)

Figura 5.13. Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Mini con médulo receptor: (a) led rojo encendido, (b)
led verde encendido y (c) led amarillo encendido, por tarjeta de desarrollo Arduino Pro-micro al
activar pines 5, 6 y 7 respectivamente.

Luego de validar el funcionamiento de los m6dulos de transmisién inalambrica se procede a la
implementacién de dichos mo6dulos con el algoritmo validado para la detecciéon de arritmias.
Para esto se utilizaron las mismas sefiales PWM generadas por la tarjeta de desarrollo que
contiene el micro-controlador MSP432553.

Simultdneamente que se hace la deteccion en la tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro y se
observa en el monitor serial los datos obtenidos de los intervalos RR, LPM y tipo de arritmia
detectado, la alarma es enviada a través del mdédulo transmisor de radio frecuencia. Esta alarma

es recibida por el médulo de receptor de radio frecuencia en la tarjeta de desarrollo Arduino Pro-
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Mini, la cual esta también conectada al monitor serial en otro puerto de la computadora para
observar los datos recibidos, ala vez que se activala alarma y el led distintivo para cada arritmia.
En la figura 5.14 se muestran las tarjetas de desarrollo con los respectivos mddulos de

transmision.

(a) (b)
Figura 5.14. (a)Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro detector del intervalo RR, tarjeta de

desarrollo para el micro-controlador MSP432553, simulador de la seiial PWM y médulo transmisor.
(b).Tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Mini con alarma (buzzer) y médulo receptor.

En las figura 5.15 ala 5.20 se muestran tres ejemplos de las pruebas realizadas. Estas mostraran
los resultados en el monitor serial de ambas tarjetas de desarrollo, Arduino Pro-Micro (COM5) y
Arduino Pro-Mini (COM9), los datos para la sefial PWM generada en la tarjeta de desarrollo

MSP4302553 y el encendido de su respectivo led.

tawe v LAERSad
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Figura 5.15. Deteccion de la arritmia bradicardia, con un intervalo de 1.26 s y BPM igual a 47.

En la figura 5.15 se observa el resultado para la arritmia bradicardia, con duracion de intervalos
RR de 1.26 s, con lo que se calcula que se tendria un valor de LPM igual a 47. En la figura 5.16 se
observa que al recibir el mensaje de alerta se enciende el led amarillo y a su vez se observa en el
monitor serial para el puerto 9 (COM9) los valores recibidos, confirmando con los valores

detectados en el puerto 5 (COM5).

Figura 5.16. Demostracion de la alarma para la arritmia bradicardia, led color amarillo.

En la figura 5.17 se muestra el resultado para el ritmo normal del paciente, con duracién de
intervalos RR de 1.01 s, calculandose un valor de LPM igual a 60. En la figura 5.18 se puede
muestra que al recibir el mensaje de alerta se enciende el led verde y a su vez se en el monitor
serial para el puerto 9 (COM9) los valores recibidos, confirmandose los detectados en el puerto

5 (COMS5).
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Figura 5.17. Deteccidn para paciente sin arritmia, con un intervalo de 1.01 s y BPM igual a 60.

Figura 5.18. Demostracion de la alarma para la arritmia bradicardia, led color verde.

Por ultimo, en la figura 5.19 se despliega los resultados para la arritmia taquicardia ventricular,

con duracion de intervalos RR de 59 s, con un valor calculado de LPM igual a 101. En la figura

5.20 se muestra que al recibir el mensaje de alerta se enciende el led rojo y a su vez se observa

en el monitor serial para el puerto 9 (COM9) los valores recibidos, confirmandose con los valores

detectados en el puerto 5 (COM5).
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Figura 5.19. Deteccidn para arritmia de Taquicardia Ventricular, con un intervalo de 0.59 s y BPM

iguala 101.
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Figura 5.20. Demostracion de la alarma para la arritmia taquicardia ventricular, led color rojo.

5.4. PROTOTIPO FINAL

La validacién de la implementacién total del prototipo consta de la comprobaciéon del ritmo
cardiaco (LPM) con un dispositivo comercial lector de frecuencia de pulso en nifios y adultos.
Este dispositivo de la compafiia Smiths Medical PM, Inc, no invasivo, es utilizado por los médicos
en emergencias, hospitales o entornos clinicos, asi como en el uso doméstico, por su fiabilidad y

precision [81].

Figura 5.21. Dispositivo comercial lector de ritmo cardiaco y oximetro Digit.

En la figura 5.22 se puede contemplar el ambiente de las pruebas, en donde se conecta por USB
la tarjeta de desarrollo con el médulo de recepcién a la computadora, mostrando los valores que

se obtienen para el ritmo cardiaco en la ventana del monitor serial en la computadora.
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(b)

Figura 5.22. Ambiente de pruebas de validacidn con el dispositivo Digit: (a) fuente de alimentacién
para la tarjeta de adquisicion (9V), cables y electrodos para placa de etapa de adquisicion, deteccion y
transmision de alerta (derecha), placa para para etapa de recepcion y sistema de alarma
(izquierda).(b) Computadora portatil para visualizar resultados.

Las pruebas se realizaron con dos personas, a las cuales se les conectaron dos electrodos, uno en
la mufieca derecha y otro en la izquierda, y se tomaron 100 muestras en total. En las figuras 5.23

a la 5.26 se muestran cuatro ejemplos de los resultados.

v
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Figura 5.23. Demostracion de prueba de validacion con el dispositivo Digit para un ritmo cardiaco de
90.

89



Enlafigura 5.23 se muestra el primer ejemplo de los resultados en la validacidn con el dispositivo
Digit. En el recuadro negro se observa el valor de los LPM del prototipo, en este caso 90, y el tipo
de alerta enviada, “Todo Bien, Paciente Normal”. En el dispositivo Digit, el recuadro amarillo, se

puede comprobar el valor de los LPM obtenidos, y en este caso es el mismo que el calculado por

el algoritmo, 90.

Figura 5.24. Demostraciéon de prueba de validacién con el dispositivo Digit para un ritmo cardiaco de
111.

Ademas de la validacion del sistema propuesto en la deteccion del ritmo normal del paciente,
también se validd para la clasificacion de la arritmia taquicardia ventricular, cuyo ejemplo se
muestra en laimagen anterior, figura 5.24. En esta se observa un ejemplo de la validaciéon de LPM

para el valor de 111, tanto en el dispositivo Digit como en la computadora, la cual muestra en

valor calculado por el algoritmo (recuadro negro).
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Figura 5.25. Demostracion de prueba de validacion con el dispositivo Digit para un ritmo cardiaco de

98.

En la figura 5.25 se tiene el ejemplo para la diferencia en lectura de LPM mds notable. El

dispositivo Digit muestra una lectura de 93 LPM, mientras que el algoritmo calcula el valor de

LPM de 98. Aunque en este caso se obtiene una diferencia de 5 entre ambas medidas, no afecta

la clasificacion de arritmia y no se activa una falsa alarma.

LA et o

Figura 5.26. Demostracion de prueba de validacién con el dispositivo Digit para un ritmo cardiaco de

103.
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En la imagen anterior, figura 5.26, se muestra el ultimo ejemplo de las pruebas de validacién. En
este caso se obtiene una lectura de LPM de 103, como se ve en el recuadro negro, se activa la
alarma para la arritmia de taquicardia ventricular. En el recuadro amarillo se observa el valor de
LPM del dispositivo DIGIT, 100. Ambos valores estan muy cercanos pero debido a la diferencia
entre estas lecturas se concluye que el calculo del intervalo RR y la alarma enviada en esta

prueba ha sido errénea.
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Capitulo VI

Conclusiones y Trabajo Futuro
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CAPITULO 6: CONCLUSIONES Y TRABAJO FUTURO

A continuacion se presentaran las conclusiones y trabajo futuro en el tema de investigacion.

6.1. CONCLUSIONES

La senal de ECG se utiliza para el diagnéstico y control de diversas complicaciones cardiacas,
permitiendo detectar cualquier irregularidad en la actividad eléctrica del corazon, algunas de
estas siendo las arritmias tratadas en este proyecto de investigacion, la bradicardia y la
taquicardia ventricular. Ademas, esta sefial, permite determinar el ritmo cardiaco y tiene la
ventaja que la adquisicidn es un procedimiento médico no invasivo con resultados disponibles
inmediatamente. La posibilidad de un breve analisis de esta sefial, que alerte al instante cuando
algin mal esté sucediendo, con un dispositivo mévil sin depender de equipos costosos y/o

grandes, hace viable el sistema propuesto en este proyecto de investigacion.

Se logré exitosamente el desarrollo de un método de deteccion de arritmias para un dispositivo
movil capaz de enviar una sefal de alerta para las arritmias cardiacas mas frecuentes en adultos,
bradicardia y taquicardia ventricular, permitiendo identificar si existe un mal funcionamiento del
corazén mientras el paciente se encuentre en reposo. Los resultados logrados en cada etapa se

enlistan a continuacién:

e Adquisicion y filtrado de la sefal
Se logro la adquisicion de la sefial cardiaca, mediante la tarjeta de adquisicion ECG Front
End, y suacondicionamiento con respecto a la eliminacién del ruido y ganancia utilizando
filtros activos. Esto permiti6 obtener una sefial con los parametros necesarios para su
analisis posterior, alcanzando como resultado una sefial entre las frecuencias de 0.67Hz
a 34Hz, con una amplitud de 6.07V, sin offset y con la atenuacion de frecuencias bajas en
las que se encuentran las ondas P, S, T y U, innecesarias en lo que respecta a este proyecto

de investigacion.
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Binarizacion de la sefial cardiaca

Mediante el uso de un comparador de voltaje, se obtuvo la sefial de ECG binarizada,
convirtiendo el intervalo en donde el complejo QRS tiene una amplitud mayor a 4.1V en
pulsos cuadrados, con una amplitud de 5V cuando el complejo es mayor a 4.1V y OV en el
caso contrario. Al lograr la binarizacion se cumple con los requisitos de voltaje en los
pines de entrada en la tarjeta de desarrollo Arduino Pro-Micro y con uno de los objetivos

principales en el método seleccionado para la clasificacion de arritmias.
Algoritmo para clasificacion de arritmias

Se disefi6 e implement6 un algoritmo para la deteccién de arritmias y envio de alerta,
basado en la deteccion de los intervalos que contengan los picos R. Con esto se realiza el
calculo de la duracién del intervalo RR y se clasifica su valor dentro de los rangos
establecidos para las arritmias bradicardia y taquicardia ventricular o ritmo cardiaco

normal.

Utilizando una sefial de entrada de PWM, se logra comprobar el funcionamiento del
algoritmo en la deteccién de los picos R y el calculo del tiempo de duracién de los
intervalos RR, considerandose capaz de realizar una deteccidon eficiente en el calculo de
LPM y en la clasificacién de arritmias de bradicardia, taquicardia ventricular y el ritmo

normal. (Los resultados de estas pruebas se detallan en la tabla 6.1.)

Transmision inalambrica

La transmisién inaldmbrica (envio de alarma) se lleva a cabo mediante mdédulos de
transmision y recepcién de radiofrecuencia. Durante las pruebas de estos médulos se
demostré una transmision eficiente, ya que no se tiene errores en el envio y se recibe el
mensaje. El rango de cobertura comprobado para el envio de la alarma fue
aproximadamente de 20 metros con obstaculos, simulando el comportamiento real que

tendria el dispositivo dentro de un edificio, por decir, una casa.

Prototipo Final

Luego de la comprobacidn individual de las etapas del sistema propuesto se ejecuto la
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implementacién del prototipo final, el cual no present6 inconvenientes. En la siguiente
tabla, 6.1, se muestran los resultados de las pruebas de validaciéon discutidas
anteriormente para el prototipo final. Para las pruebas realizadas con una entrada PWM
se demostré que el algoritmo tiene una exactitud y precision de 100%, ya que el resultado

en cada prueba no mostré ningun error y las respuestas siempre fueron constantes.

Deteccion de Clasificacion de Calculo de
Validacion Muestras Intervalo RR Arritmia LPM %Error | Precision
Correctamente Correctamente Correctos

Deteccion del
Intervalo RR 10 +10 N/A N/A 0% 100%
(Entrada PWM)

Clasificacion de
Arritmias y LPM 10 +10 10 10 0% 100%
(Entrada PWM)

Prototipo Final:

LPM 100 N/A N/A N/A 1.44% N/A

Clasificacion de 95 95 N/A 5% N/A

Arritmia

Tabla 6.1. Resultados obtenidos en las pruebas de validacion.

En cuanto a las pruebas de validacién realizadas con el prototipo final, se utilizaron
sefiales de ECG reales. En la validacién del ritmo cardiaco, se obtuvieron mediciones con
un promedio de + 1.44 de diferencia entre los valores experimentales y los valores del
dispositivo Digit, de lo que se concluye, tiene una exactitud de 98.66% en el calculo de
LPM en relacidon con este dispositivo. En la clasificacién de arritmias se obtuvo un error
de 5%, ya que de las 100 muestras se activo la alarma de taquicardia ventricular en 5
ocasiones cuando el dispositivo comercial arrojaba un valor para LPM dentro del rango

para un ritmo cardiaco normal en adultos.

Los componentes utilizados en el desarrollo de este trabajo se eligieron teniendo en cuenta, que

el dispositivo final fuera pequefio, con el fin de hacerlo portatil, y a su vez tuviera un bajo costo




para hacerlo accesible a todo publico. En la tabla 6.2 se muestran los costos aproximados en la

implementacion del dispositivo final, como se observa el costo final aproximado fue de $734
MXN.

Componentes Costo Aproximado (MXN)
Buzzer $13.00
Circuitos Integrados $15.00
Componentes Pasivos $25.00
Modulos de RF $30.00

Tarjetas de desarrollo:

$180.00

Arduino Pro-Micro y Arduino Pro-Mini
Tarjeta de adquisicion ECG Front End $220.00
Circuitos impresos (PCB’s) $250.00
Total $734.00

Tabla 6.2. Costos aproximados para prototipo final.

Al concluir este trabajo, se logra un prototipo para un dispositivo con la ventaja de ser movil,
brindando flexibilidad de instalacion y la posibilidad de desplazarse dentro de un area sin
perder conectividad. El método propuesto se clasifica como eficaz, tomando en cuenta su
estructura, componentes y su error minimo. Se sabe que existen métodos mas complejos, con
equipo e instrumentacién mas compleja, que por lo mismo detectaran arritmias mas especificas,

pero dentro de lo estipulado para el enfoque en este proyecto se cumpli6 con el objetivo.
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6.2. TRABAJO FUTURO

Aunque se logré cumplir con el objetivo, se entiende que todavia hay espacio para mejoras que

garanticen un mejor desempefio del sistema propuesto. Es por esto que en un futuro se espera:

Comprobar mejor la cobertura de los médulos de RF, ya que solo se comprob6 un 20%
del alcance que se establece en sus caracteristicas.

Validar el algoritmo desarrollado con la base de datos de MIT-BIH, ya que al momento de
realizar esta validacién se encontraron limitaciones para convertir estas sefiales digitales
a analogas.

Pensando en el tamafio final del dispositivo, se puede contemplar la idea de utilizar
componentes de montaje superficial y de valores exactos, ya que asi se desarrolla un
dispositivo mas compacto y con una menor cantidad de componentes.

Aunque el costo final de este dispositivo fue bastante bajo en comparacién con
dispositivos portatiles enfocados en la adquisicion de la sefial de ECG disponibles
comercialmente, se considera que este costo fue un poco mas elevado del que se tenia
pensado. Sim embargo, este trabajo sigue siendo la primera fase de lo que pudiera ser un
dispositivo comercial y este costo se puede reducir si el dispositivo se llegara a producir
en masa y/o tomando en cuenta algunas mejoras al disefio, como lo seria el cambio de los
filtros andlogos a filtros digitales, lo que eliminaria parte de los componentes utilizados

en la adquisicién y a su vez el filtrado seria mas preciso.
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ANEXO 1: Pruebas Realizadas

Pruebas realizadas en la validacion del prototipo final

DIGIT | Prototipo | Clasificacion Arritmia

79
79
81
82
83
84
89
83
92
92
92
97
89
95
95
95
99
99
101
102
102
99
92
90
91
91
91
90
90
90
93
95
95
93
95

81
76
78
86
84
84
86
84
92
92
92
96
89
95
96
92
100
101
101
101
101
98
92
90
90
92
90
90
92
93
95
96
96
93
93

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal
Taquicardia Ventricular
Taquicardia Ventricular
Taquicardia Ventricular
Taquicardia Ventricular

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

Normal

95
96
98
98
97
97
97
98
98
98
98
98
97
97
96
97
89
89
90
93
91
91
98
96
93
94
93
95
96
96
96
95
96
96
96
97

98
100
100

95

96
100
100
100

98
100

98

96

96

98

98

96

88

93

96

96

92

93

3000

95

93

96

98

98

96

95

96

98

98

96

96

98

Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Taquicardia Ventricular
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
Normal
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97

98

99

101
101
101
101
101
100
100
100
99

99

106
106
108
107
107
102
101
100
111
110
109
105
104
105
105
100

100
100
100
101
101
101
101
101
100
103
100
100
98
105
103
107
107
109
101
101
103
111
107
105
107
103
103
103
6000

Normal
Normal
Normal

Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.

Normal

Taquicardia V.
Taquicardia V.

Normal
Normal

Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
Taquicardia V.
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« ANEXO 2: Equipo de Utilizado en Pruebas

e Osciloscopio: GW Instek 1062-A

e Fuente de alimentaciéon: GW Instek GPC 3030D

e Generador de sefiales: GW Instek SPG-2004
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