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Resumo

Nos anos oitenta do ultimo século comecaram a surguir oximetros wearable que se
estabeleceram como um standart para a monitorizacao da saturacdo de oxigénio no sangue e
actividade cardiaca, de forma nao intrusiva. Os referidos oximetros medem a percentagem de
hemoglobina totalmente saturada com oxigénio (SPQ2), transmitindo luz com comprimentos

de onda diferentes, vermelha e infra-vermelha, através dos tecidos.

Os dispositivos wearable atuais sao frequentemente desenhados de forma modular, em que o
modulo de medicdo e de display sdo integrados num Unico dispositivo. O armazenamento e
tratamento de dados é dificil uma vez que sdo dispositivos de tamanho reduzido; baixo
consumo de energia; baixo custo e baixa capacidade de processamento de dados. Tendo em
conta que a quantidade de dados recolhidos é relativamente baixa, a sua transmissao de

forma wireless é conveniente.

Nesta dissertacao é desenvolvido e testado um oximetro de pulso em modo refletivo capaz de
calcular a saturacao de oxigénio no sangue, o batimento cardiaco e enviar os dados de forma

wireless para outros dispositivos.

O hardware desenvolvido engloba quatro modulos funcionais: fonte de alimentacao
constituida por um conversor DC-DC e um regulador de tensao linear, circuito de carga e
monitorizacao da bateria que controla os ciclos de carga e descarga da bateria, um modulo de
radio frequéncia que permite que o oximetro comunique com outros dispositivos de forma
wireless e um microcontrolador responsavel por gerir todas as comunicacdes e pelo

processamento de sinal.

O sofware desenvolvido divide-se em duas partes: uma interface grafica escrita em Matlab
que permite a comunicacdo entre o computador e o oximetro e o firmware do
microcontrolador que engloba todos os algoritmos de calculo do SPO2, do batimento cardiaco,

drivers de periféricos, gestao das comunicagdes e aquisicdo e processamento dos dados.

Palavras-chave

Oximetria; Oximetro de pulso; Fotoplestismograma; Wearable; Saturacao de oxigénio no

sangue; batimento cardiaco; processamento digital de sinal.



Abstract

Ever since the early 80s from the last century, wearable oximeters appear as the established
standard for non-invasive monitoring of arterial oxygen saturation (SpO2) and heart activity
wearable oximeters can monitor arterial SpO2, which is the percentage of arterial hemoglobin
that is fully saturated with oxygen, by transmitting red and infrared light through the finger,

where it is sensed.

The current wearable oximeters are frequently designed as single modular devices, namely,
the measurement and display modules are integrated on a single device, which are
responsible for several problems. Such devices lack effective data management functions and
by being limited by size, power consumption and cost, advanced operating systems cannot be
embedded to such wearable oximeters, making difficult to store and manage data. Bearing in
mind that the amount of data pulse wave signal collected is small, transmit it wirelessly is

convenient and effective.

In this thesis a reflective pulse oximeter is developed and tested capable of assessing the
oxygen blood saturation (Sp02), the heart rate and send the acquired data through wireless

communication to other devices.

The developed hardware comprises four functional modules: the power supply made of a DC-
DC converter and a linear voltage regulator, the charging circuit and battery monitoring
system which controls the charging and discharging cycles of the battery, a radio-frequency
module that allows the device to connect through wireless communication to other devices
and a microcontroller responsible for the management of the communications and for the

signal processing.

The software developed in this thesis is made of two parts. One being the Matlab graphical
interface that allows the communication between the oximeter and the PC while the other
one being the microcontroller which comprises all the algorithms of SpO2, heart rate,

management of the communication, drivers, and data acquisition and processing.

Keywords

Oxymetry; Pulse oximeter; Photoplethysmograph; Wearable; Arterial oxygen saturation;

Heart rate; Digital signal processing.
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Capitulo 1

Introducao

1.1 Enquadramento

Portugal € um dos paises mais envelhecidos do mundo. A evolucdo demografica tem-se
caracterizado por uma decrescente taxa de natalidade. Se a este facto aliarmos a crescente
esperanca média de vida e o acréscimo acentuado da emigracao por parte de jovens, obtemos
um cenario negro em relacao ao futuro da estrutura demografica em Portugal. A Figura 1.1
mostra precisamente a evolucao de varios grupos etarios em Portugal desde 1970 até 2014. Da
analise da figura pode observar-se um crescente aumento da populacao idosa (com 65 e mais
anos de idade) e um claro decréscimo da populacao ativa e jovem. Esta tendéncia tendera a

agravar-se nas proximas décadas.
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Figura 1.1 Estrutura etaria da populacéo por grandes grupos etarios (%), Portugal,1970-2014. Fonte: INE,
1.P., Estimativas Anuais da Populagdo Residente

0 envelhecimento da populacao coloca muitos desafios aos governos e a sociedade em geral.
Um exemplo inequivoco de um desses desafios prende-se com a pressao que a facha etaria
idosa exercera, a médio-longo prazo, no sistema nacional de salde. Este aspeto é tao mais
grave se levarmos em conta as assimetrias na distribuicao da populacao em Portugal. Grandes
aglomerados populacionais em centros urbanos e populacdes isoladas em meios rurais no
interior do pais. Fica patente uma clara necessidade de repensar a prestacao de cuidados de

salide tendo em conta essa realidade.



A prestacdo de cuidados de salde ndo tem necessariamente de passar pelos servicos
hospitalares. Ha, por conseguinte, casos em que o acompanhamento do paciente poderia ser
feito remotamente, sem recurso a deslocacdes ao hospital. Se assim fosse, reduzir-se-ia o
congestionamento nos diversos centros de prestacao de cuidados de salde. As populagoes,
especialmente as situadas em regides mais remotas, seriam acompanhadas de forma mais
eficaz e assertiva, conhecida que é a dificuldade de alocar recursos humanos e técnicos

diferenciados para estas populacoes.

Uma das principais causas de morte em Portugal sao as doencas crénicas ndao transmissiveis,
tais como doencas cardiovasculares, diabetes, colesterol, etc. A prevencao deve ser a maior
preocupacao como fator de diminuicao da prevaléncia destas doencas. O acompanhamento e
tratamento dos pacientes é extremamente importante, de forma a aumentar a longevidade e

a qualidade de vida de quem padece deste tipo de doencas.

E neste ambito, mas ndo exclusivamente, que surge o conceito de Telemedicina. Pode ser
definido simplesmente como a utilizacao da informatica e das telecomunicacdes aplicada as
trés tarefas tradicionalmente executadas por médicos e outros profissionais de salde,
assisténcia clinica, ensino e investigacao biomédica [1]. Com as possiveis ferramentas
disponibilizadas pela telemedicina é possivel a observacdo, diagndstico, tratamento e
monitorizacao dos pacientes em qualquer altura e em qualquer lugar. A resposta por parte
dos prestadores de servicos de cuidados de salude pode ser assim mais rapida, eficiente e

menos onerosa.

Em Portugal existem algumas especialidades, em varios centros hospitalares, que utilizam
telemedicina, tais como cardiologia, dermatologia, endocrinologia (diabetes),etc. A Figura
1.2 mostra os hospitais que praticam atividade de telemedicina, por tipo de atividade em
2012 (%). Pode observar-se que cerca de 36% dos hospitais efetuaram algum tipo de

teleconsulta e 20% efetuaram algum tipo de telemedicina nos servicos de dermatologia.

Outras
Teleformagdo
Prescricdo eletronica
Teledermatologia
Telecardiologia
Teleconsulta

Teleradiologia

0,0 20,0 40,0 60,0 80,0

Figura 1.2 Hospitais que praticam atividade de telemedicina, por tipo de atividade em 2012 (%)



Pelo exposto, fica subjacente uma crescente necessidade de desenvolvimento de dispositivos

capazes de monitorizar de forma continua e integrada o estado de salde dos pacientes.

1.3 Motivacao e Objetivos

A introducao de dispositivos de telemedicina no circuito comercial, para além do meio
hospitalar, tem pouca expressao pratica. Com efeito, a maioria dos dispositivos de medicao
de sinais bioldgicos domésticos, oximetros e medidores de pressdao arterial por exemplo,
servem apenas para referéncia pessoal. Nao oferecem a possibilidade de integrar um conjunto
de dispositivos que recolhem os dados dos pacientes e os disponibilizam automaticamente

para futura analise.

Com esta dissertacao pretendeu-se desenvolver um dispositivo de aquisicao de sinais
fotoplestimograficos sem fios - oximetro de pulso por reflexdo. Este tipo de equipamento
destina-se a medicao do nivel de saturacdo de oxigénio no sangue e ao registo do batimento
cardiaco em tempo real. A valéncia “sem fios”, por radiofrequéncia, permite enviar os dados
fisiologicos recolhidos para um dispositivo central que se encarregara de os distribuir da

melhor forma para um prestador de cuidados de salde, por exemplo.

0 dispositivo central formara uma rede de sensores sem fios que tera a capacidade de agregar

varios dispositivos de aquisicao de sinais fisiologicos e gerir as comunicacoes entre eles.

1.4 Organizacao da Dissertacao

Esta dissertacdo esta organizada em sete capitulos, que refletem as diferentes etapas de
desenvolvimento do oximetro de pulso por reflexdo. O presente capitulo refere-se ao

enquadramento, objetivos e organizacao da dissertacao.

No capitulo 2 sao apresentados os diferentes métodos para medicdo da saturacao de oxigénio

no sangue, invasivos e nao invasivos, com especial relevo a oximetria de pulso.

O capitulo 3 é dedicado aos fundamentos da oximetria de pulso, evolucao histérica e
aplicacdo clinica. E exposto o modelo que serve de base para o calculo da saturacdo de

oxigénio no sangue, bem como as suas limitacoes.

No capitulo 4 é dado énfase ao projeto e desenvolvimento de hardware do sensor de
fotopletismografia. Divide-se em trés seccoes: hardware, software e firmware. A primeira
seccao descreve o processo seguido na identificacao e no dimensionamento dos elementos

chave do hardware, finalizando com a apresentacdo do protdtipo em placa de circuito



impresso. A seccao de software apresenta a aplicacdo grafica criada com a ferramenta Matlab
- interface de configuracao e controlo remoto do oximetro com recolha de dados em tempo
real. Na seccao de firmware a estrutura algoritmica dorsal é identificada e discutida em

pormenor.

No capitulo 5 os sinais fotopletismograficos obtidos com o prototipo sao alvo de analise
multidimensional: resolucao ADC, qualidade do sinal, corrente LED, consumo de energia e
perfil comparativo. Sao avaliados os resultados referentes a detecdo do batimento cardiaco e

saturacao de oxigénio no sangue.

No capitulo 6 apresentam-se as conclusoes referentes a toda a dissertacdo, bem como
sugestoes para trabalhos futuros.



Capitulo 2
Estado de arte

2.1 Introducao

Oximetria é geralmente definida como uma técnica de medicao da saturacao de oxigénio no
sangue arterial através de métodos oticos. A oximetria de pulso é apenas uma delas, por

ventura a mais difundida [2].

Neste capitulo sdo abordadas os varios métodos de medicdo de gases dissolvidos no sangue.

Estes métodos sdo divididos em dois grupos: métodos invasivos e métodos nao invasivos.

2.2 Métodos de medicao da saturacao de oxigénio no sangue

Garantir um fluxo constante de o oxigénio é vital para o normal funcionamento de todos os
orgaos e tecidos do corpo humano. Quando a quantidade de oxigénio que chega aos tecidos e
orgaos é demasiado pequena, condicdo de anoxia, podem ocorrer danos irreversiveis nas
células. Desta forma, a medicdo da saturacdo de oxigénio no sangue é de extrema
importancia, ndao so para evitar anoxia, mas também porque pode ser um indicador da

condicao geral do paciente [3] [4].

2.2.1 Métodos invasivos

Os primeiros métodos de medicao da saturacdo de oxigénio no sangue baseavam-se em
técnicas invasivas. Este tipo de técnicas sdo bastante inconvenientes uma vez que é requerido
que se retire uma amostra de sangue do paciente ou que se lhe coloque um cateter. Como os
resultados requerem analises laboratoriais, a maior parte das vezes, ndo € possivel ter um
“feedback” em tempo real da condicdo do paciente, o que aumenta o tempo necessario para
produzir uma decisdo terapéutica. Uma outra desvantagem prende-se com o aumento do risco

de contracao de infecoes [2].



2.2.1.1 Métodos colorimétricos

Esta técnica de medicao da saturacdo de oxigénio é por ventura a mais facil de executar.
Infelizmente a fiabilidade dos resultados é ma, pelo que ha muito que foi abandonada. Em
termos genéricos a técnica baseia-se simplesmente na comparacdo da cor de uma amostra

diluida de sangue com um padréo pré definido [2].

2.2.1.2 Métodos Quimicos

Neste tipo de métodos promove-se a reacao quimica de um ou mais compostos quimicos com
uma amostra de sangue a fim de libertar o oxigénio nele dissolvido. Este tipo de métodos sdo
por norma bastante lentos. Um dos primeiros métodos deste tipo a obter resultados bastante
precisos é conhecido como o método “Van Slyke”. Nele, faz-se reagir uma amostra de sangue
com ferrocianeto de potassio. A reacdo com este composto quimico faz libertar os gases
dissolvidos no sangue, tais como o oxigénio e o didxido de carbono. O dioxido de carbono é
posteriormente eliminado dos produtos da reacdo. Os restantes gases sdao comprimidos até
atingirem um volume especifico e a pressdo resultante é medida. Por fim, absorve-se o
oxigénio utilizando hidrossulfito de sodio, comprimem-se os gases restantes até atingirem o
mesmo volume e mede-se novamente a pressao. A saturacdo de oxigénio no sangue é
calculada através da diferenca entre as duas pressdes medidas, que mais ndo é do que a
pressao parcial de oxigénio contida na amostra de sangue. Atualmente os métodos quimicos
mais utilizados e que permitem monitorizar continuamente os gases dissolvidos no sangue sao
baseados no principio de funcionamento do elétrodo de Clark. Estes dispositivos, tipicamente,
sao constituidos por um elétrodo de platina mantido a um potencial negativo em relagao a um
elétrodo de referéncia de prata. Ambos sdo imersos numa solucao eletrolitica de cloreto de
potassio envolto numa membrana permeavel ao oxigénio. O oxigénio atravessa a membrana e
€ reduzido no elétrodo de platina. Esta reacdo gera uma corrente elétrica proporcional a
pressao parcial de oxigénio. Com este método é possivel detetar concentracdes de oxigénio
muito pequenas. Com efeito, tem sido usado para medir com precisao a quantidade de

oxigénio ao nivel da respiracao celular [2][5][6].

2.2.1.3 Métodos de Espectrofotometria

A espectrofotometria é atualmente a base de toda a oximetria. As técnicas
espectrofotométricas desenvolvidas para medicao de gases sao bastante vastas e tanto inclui
procedimentos invasivos como nao invasivos. O fundamento destes métodos € bastante
simples. Cada substancia possui um coeficiente de extincdo ou absorvancia que determina a

quantidade de luz que essa substancia absorve para um determinado comprimento de onda. E



portanto apresentada sob a forma de um espectro Unico para cada substancia. Quando a luz
passa através de uma solucdo (sangue neste caso), parte é absorvida, parte é espalhada e a
restante é transmitida [7]. Sensores 6ticos sao responsaveis por medir a radiacdo transmitida
e incidente, transformando-as em corrente elétrica. Essas medicdes sdo posteriormente
sujeitas a um modelo que as relaciona com as concentracdes das diferentes substancias
presentes na solucdo. A mais utilizada atualmente para medir a saturacdo de oxigénio no
sangue originou um aparelho conhecido como oximetro CO. Estes oximetros quantificam os
diferentes tipos de hemoglobina (hemoglobina funcional e hemoglobina disfuncional) no
sangue a partir de uma amostra diluida de sangue. E precisamente esse facto que distingue
estes oximetros dos oximetros de pulso, a capacidade de distinguir e quantificar a
hemoglobina disfuncional da hemoglobina funcional [8] [9]. No capitulo seguinte abordar-se-a

este aspeto com mais detalhe.

2.2.2 Métodos nao invasivos - Fotopletismografia

Os métodos nao evasivos sao sem sombra de ddvida os mais utilizados quer em meio
hospitalar quer em aparelhos “domésticos”. Proporcionam maior conforto para o paciente e
permitem uma monotorizacdo continua, o que permite avaliar a evolucdao do paciente ao

longo do tempo [10].

Os métodos nao evasivos sdo essencialmente, sendo totalmente, espectrofotométricos. Os
aparelhos mais comuns sao os oximetros de pulso e os oximetros CO, cujo principio de
fundamental de funcionamento ja foi explicado na secdo anterior. Os oximetros de pulso sdo
tidos como menos precisos. Contudo, apresentam um conjunto de caracteristicas que os

tornam versateis tais como:

e Além de estimar a saturacdo de oxigénio no sangue, sdo capazes de medir o
batimento cardiaco, ritmo respiratorio, variabilidade do batimento cardiaco e

produzir uma forma de onda fotoplestimografica (PPG").

e Os sensores tém dimensbées muito reduzidas, sdo faceis de manusear e de baixo
consumo, o que os torna propensos para aplicagdes em dispositivos portateis ou

“wearable”.

e Tecnologia de baixo custo, portatil e de simples utilizacao.

! Acrénimo de “photoplethysmogram” que se refere a medicao volumétrica de um 6rgéo,
neste caso uma artéria, obtida por um método 6tico.



Nos ultimos anos surgiram novos modelos e algoritmos que tém tornado os oximetros de pulso

mais robustos.

2.2.2.1. Modos de operacao dos oximetros de pulso

Os locais do corpo humano mais frequentemente utilizados para medi¢cdes com oximetros de
pulso sdo as extremidades, tal como a ponta dos dedos e o ldbulo das orelhas. A parte inferior
do pulso, a testa e o nariz sdo também locais de medicao frequentes. Esses locais
caracterizam-se por uma maior perfusao sanguinea, o que permite melhorar a gama dinamica

das medicoes assim como a razao sinal-ruido (SNR) [11].

Os oximetros de pulso sao classificados em dois grupos conforme o feixe de luz é transmitido
ou refletido numa zona especifica do corpo. Os modos de utilizacdo por transmissao ou

reflexdo estdo ilustrados na Figura 2.1.

LED
PD LED PD

Figura 2.1 Funcionamento do oximetro de pulso em funcdo da localizagdo: por transmissdo a esquerda e por
reflexdo a direita [12].

A larga maioria dos equipamentos de oximetria de pulso no mercado funcionam em modo de
transmissao, especialmente aqueles que se destinam ao uso hospitalar. Nestes, o fotodetector
esta localizado no lado oposto dos LEDS e mede a quantidade de luz que é transmitida através
dos tecidos.

Em oximetria de pulso a localizacdo e o alinhamento das fontes de luz vermelha e
infravermelha com o fotodetector, determina a sensibilidade do sistema de medida aos sinais
fotopletismograficos. Por outras palavras condiciona a gama dinamica do dispositivo por pulso
[13] [14].

De forma a maximizar a quantidade de luz detetada, o fotodetector deve estar alinhado com
os LEDS e colocados o mais proximo possivel da pele sem exercer uma pressao excessivas
sobre os tecidos. Uma pressao excessiva pode fazer com que o sangue sobre os tecidos onde
estdo colocados os LEDS e o fotodetector “estagne”. Nestas condicdes o oximetro devolve

resultados erroneos [15]. Veremos no capitulo seguinte que o aumento da distancia entre os



LEDs e o fotodetector implica uma reducao na quantidade de luz transmitida. Com efeito, em

[2], recomenda-se uma distancia entre eles inferior a 12mm.

Nos oximetros de pulso por reflexdo, os LEDs e o fotodetector estao localizados no mesmo
lado. Estes medem a quantidade de luz que é refletida pelos tecidos. Este modo permite que
o oximetro seja aplicado em regides do corpo humano menos convencionais para a oximetria
de pulso, devido ao fato da questao da separacao “transversal” entre o fotodetector e os Leds
nao se colocar. Contudo, a distancia “longitudinal” entre eles influencia decisivamente na
quantidade de luz detetada pelo fotodetector. Tem de se encontrar um compromisso entre a
referida distancia e a intensidade da luz refletida. Quanto maior for a distancia menor é a
intensidade da luz refletida, contudo se a distancia for muito pequena, facilmente se satura o
fotodetector [16].

Tipicamente as sondas dos oximetros sdo constituidas por duas partes unidas num eixo e
acionadas por uma mola, conforme se mostra na Figura 2.2 A). Este tipo de sondas sao
reutilizaveis, faceis de utilizar e confortaveis para o paciente. Devido a acdo da mola sao
mais suscetiveis a anomalias no sinal adquirido devido ao movimento do paciente. Requerem

cuidados acrescidos de limpeza na utilizacao entre pacientes.

Uma outra solucdo comum sao as sondas descartaveis, Figura B). Nestas, o conjunto sensor
LED sao colocados numa banda adesiva. Tém a desvantagem de serem mais onerosas. Como
nao tém restricdes no tamanho servem para adultos como para criancas. As anomalias devido
ao movimento do paciente sao bastante reduzidas, uma vez que, a sonda esta firmemente
colada ao dedo, por exemplo. Este tipo de sonda é mais adequada para monitorizacao
prolongada [2] [17].

A) B)

Figura 2.2 Sondas para oximetros de pulso.



2.2.2.2.Fotoplestimograma

Fotoplestimografia € um método oOtico que fornece informacdo acerca das variacbes de
volume de sangue numa determinada regiao do corpo. Normalmente o sinal é adquirido com
recurso a um oximetro de pulso [5]. O resultado é uma forma de onda denominada
fotoplestismograma (PPG) que representa as variacoes na absorcao de luz nos tecidos e
sangue. Um aumento do volume de sangue e correspondente aumento do diametro dos vasos
sanguineos, num determinado tecido implica um aumento do caminho otico da luz e,
consequentemente, uma diminuicao da intensidade da luz transmitida. Regides com
vasodilatacdo significativa ou vasos sanguineos sujeitos a maior variacdo diametral,
proporcionam a obtencao de sinais fotopletismograficos mais intensos ou de maior amplitude-
Por outro lado, os sinais de onda de pulso variam sincronamente com o ciclo respiratoério [18]
[19].

A Figura 2.3 representa um sinal de onda de pulso tipico. Podemos imediatamente identificar

duas componentes fundamentais:

o Fracao pulsante ou alternada designada por componente AC com periodicidade

ciclica coincidente com o ritmo do batimento cardiaco.
e Componente DC. A componente DC esta relacionada com a absorcao de luz por parte

dos tecidos e com a média do volume de sangue. A respiracdo faz com que a

componente DC varie lentamente ao longo do tempo.
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Figura 2.3 Componentes do sinal de onda de pulso.

Os sinais de onda de pulso apresentam uma variacao bastante grande de pessoa para pessoa.
O pico diastdlico, por exemplo, mais conhecido na literatura da especialidade por “dicrotic
notch”, varia bastante com a idade do paciente. Pacientes mais velhos tendem a nao ter um
pico diastélico tdo prenunciado. Este fenomeno fisiologico resulta do fecho repentino da

valvula aortica [20].
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Capitulo 3

Fundamentos de oximetria de pulso

3.1 Introducao

A oximetria de pulso revolucionou a medicina moderna uma vez que possibilitou a medicao da
saturacdo de oxigénio na hemoglobina de forma n&o intrusiva, em tempo real e com custos
associados muito baixos. Tem a vantagem Unica de nao s6 medir continuamente a saturacao
de oxigénio no sangue como também o batimento cardiaco, o ritmo respiratorio e até
oferecer uma estimativa da pressao sanguinea. Com efeito, tornou-se um método de
diagnodstico standard em blocos operatorios e unidades de cuidados intensivos, por
exemplo.[21] [22].[23].

Neste capitulo sao apresentados os conceitos basicos sobre oximetria de pulso. Na primeira
seccao dar-se-a uma visdao geral da evolucdo da oximetria de pulso e a consequente
implementacado na pratica clinica. Seguidamente serdo abordadas sucintamente as trocas
gasosos que ocorrem nos varios tipos de hemoglobina e a sua relacdo com a absorcédo de luz.
Por fim serdo discutidas as limitacdes da oximetria de pulso e feita uma pequena revisao

bibliografica acerca das técnicas e algoritmos propostos para as mitigar.

3.2 Evolucao da oximetria de pulso e ambito de utilizacao

Carl Matthes em 1935 construiu o primeiro oximetro de pulso capaz de medir in vivo a
saturacao de oxigénio no sangue [22]. Usava luz com dois comprimentos de onda diferentes,
um sensivel as alteracdes na saturagao de oxigénio e outro para compensar a luz absorvida
pelos tecidos. O aparelho era muito limitado e dificil de calibrar, pelo que a sua aplicacao
pratica nao foi relevante.

Durante a segunda guerra mundial, Millikan desenvolveu um oximetro de pulso para
monitorizar e controlar a quantidade de oxigénio administrada aos pilotos de avides de
combate, de forma a mitigar o problema de hipoxia devido a altitude. O resultado dos seus
esforcos foi um oximetro colocado no lobulo da arelha formado por uma lampada, dois filtros,
um vermelho e outro verde e uma fotocélula. Mais tarde, em 1948, Earl Wood and J.E.Geraci
melhoraram este dispositivo acrescentado uma manga pneumatica que quando insuflada
criava uma regiao deficitaria em sangue a fim de estimar os valores zero que correspondem a
absorcdo de luz por parte dos tecidos. A utilizacdo destes dispositivos na pratica clinica foi
muito limitada, essencialmente porque exigia um procedimento de calibracédo dificil e Unico

para cada paciente.[24].
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Em 1964 o cirurgido Robert Shaw propds um oximetro que se distinguia dos demais pelo fato
de usar oito comprimentos de onda diferentes. Desta forma conseguia quantificar os
diferentes tipos de hemoglobina de forma precisa. Contudo tratava-se de um dispositivo de

grandes dimensoes e caro, pelo que a sua utilizacao se cingiu a utilizacao laboratorial

Em 1972 o bioengenheiro japonés Takuo Aoyagi desenvolveu a ideia de medir a saturacdo de
oxigénio no sangue utilizando a componente pulsatdria resultante da absorcao de radiacdo
por parte dos tecidos e do sangue. Atribuiu a componente nao pulsatéria, constante, a
absorcéo de radiacao por parte dos tecidos, o que permitia de forma facil e rapida resolver os
problemas de calibracéo inicial presentes nos aparelhos existente na época. Esta metodologia
é ainda hoje a base da oximetria de pulso. Durante a década de setenta foram
comercializados varios oximetros baseados na ideia de Aoyagi, contudo, e mais uma vez, a

sua utilizacao era limitada ao uso laboratorial.

A grande revolucao na utilizacao da oximetria de pulso na pratica clinica deu-se na década de
oitenta. William New e Mark Yelderman reconheceram o seu enorme potencial comercial e
clinico e juntamente com Jack Lloyd fundaram a Nellcor, responsavel pela primeira producao
em massa de oximetros de pulso. Nos anos vindouros a oximetria de pulso foi-se tornando um
método de monitorizacdo standard em cirurgia, cuidados intensivos, anestesiologia, cuidados

neonatais, etc.

3.3 Fundamentos teoéricos

O transporte de oxigénio para as células é efetuado por uma proteina presente no sangue
denominada hemoglobina. Essa proteina, que confere a tonalidade vermelha ao sangue, é
também responsavel pelo transporte de dioxido de carbono das células para os pulmdes.
Podemos dividir a hemoglobina em duas “categorias”, hemoglobina funcional e a hemoglobina

disfuncional [25].

A hemoglobina funcional é composta pela oxiemoglobina, quando a hemoglobina se liga a
quatro moléculas de oxigénio (forma oxigenada), e a desoxiemoglobina, quando esta perde as

moléculas de oxigénio (forma reduzida).

A hemoglobina disfuncional forma-se quando outros gases se ligam a hemoglobina, reduzindo
ou anulando a capacidade para transportar oxigénio. Entre as mais frequentes temos a
carboxiemoglobina, quando a hemoglobina se liga a moléculas de mondxido de carbono, e a
metahemoglobina, que se forma quando compostos tais como nitratos, nitritos, cloratos se

ligam a hemoglobina. Os niveis de hemoglobina disfuncional situam-se entre 1-2% para
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individuos saudaveis, contudo estes valores podem crescer consideravelmente para
fumadores.

A absorcao de luz por parte da hemoglobina varia mediante a sua saturacao de oxigénio. Com
efeito, a oxiemoglobina, faz com que o sangue apresente uma cor mais clara que a
desoxiemoglobina. Estes dois tipos de hemoglobina tém diferentes espectros oticos para
comprimentos de onda entre os 600nm e os 1000nm. A Figura 3.1 mostra o espectro de
absorcao da hemoglobina funcional em funcao da gama de comprimentos de onda referidos.
Facilmente concluimos que a desoxiemoglobina absorve mais radiacao para comprimentos de
onda de cerca de 650nm, que corresponde a radiacdao vermelha na banda da luz visivel. A
oxiemoglobina pelo contrario absorve mais radiacdo para comprimentos de onda de cerca de

900nm, que corresponde a radiacao da banda do infravermelho [26] [27].

—_
o

—
1

Meta-hemoglobina

Oxi-hemoglobina

Hemoglobina
Reduzida

o
.
N
Il
t

Carboxihemoglobina

Coeficiente de Extincao Molar [Lmmol'em™]

0.01 } } } : } } } ; }
600 640 680 720 760 80 840 880 920 960 1000

Comprimento de Onda [nm]

[l

Figura 3.1 Coeficientes de extingéo da hemoglobina funcional e disfuncional em func¢ao do comprimento de
onda [2]

Comprimentos de onda menores do que 600nm e maiores que 1000nm nao devem ser
utilizados em oximetros de pulso devido a excessiva absorcao por parte dos tecidos e da
propria. E precisamente a diferenca entre a absorcdo de diferentes comprimentos de onda

por parte dos dois tipos de hemoglobina funcional que servira de fundamento a oximetria de

pulso. A saturacao de oxigénio no sangue arterial (S,0, ) € definida como a percentagem da
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concentracao de oxiemoglobina (CHboz ) em relacdo ao total de moléculas de hemoglobina (

Cyre ) determinado por [28] [29]:

C
5,0, = %100 3.1)

total

Os oximetros de pulso comuns, baseados em dois comprimentos de onda, nao sao capazes de
distinguir a hemoglobina disfuncional, pelo que a definicao de saturacdo de oxigénio no

sangue refere-se a percentagem de oxiemoglobina em relacao a soma da oxiemoglobina e da

. . c ~ .
desoxiemoblobina ( "), conforme a equacao seguinte:

c
5,0, =—% %100 (3.2)

P
Chbo, T Criv

A Figura 3.1 llustra precisamente a situacao descrita anteriormente. Os espectros de absorcao
para as hemoglobinas disfuncionais estao bastante préximos ou da oxiemoglobina ou da
desoxiemoglobina para a radiacao vermelha, o que nao permite distingui-las durante o ciclo
cardiaco. No caso da radiacao infravermelha acontece precisamente o contrario. Assim sendo,
com dois comprimentos de onda nao é possivel discernir claramente quando os niveis de
hemoglobina disfuncional de um determinado paciente estdo alterados. Nestes casos €

recomendado recorrer a um oximetro CO [30].

3.3.1 O Modelo de Beer-Lambert

A lei de Beer-Lambert descreve a atenuacdo da luz quando esta passa por uma solucao
uniforme. Parte da radiacdo incidente, I,, € transmitida através da solucdo e a restante é
absorvida. Estabelece também que a parte da radiacdo incidente que é transmitida através da
solucdo decresce exponencialmente com a distancia percorrida pela radiacdo no meio 6tico

em questao, de acordo com [2] [31] [32]:

I, =1.e" 3.3)

a=¢Dc (3.4)

Em que Lé a luz transmitida através da solucdo, ¢ é o coeficiente de extincdo, D

comprimento do caminho otico, ¢ é a concentracao da solucdo e a € a absorvancia.
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Podemos rearranjar a equacao (3.3) e resolver em ordem a a. Assumindo que a radiacao

incidente € monocromatica e colimada obtemos:

It
a =-log,, —~ (3.5)
IO

Se a solucao em questao for composta por varias substancias a absorvancia total a;, é a soma

das absorvancias de cada umas das substancias para um determinado comprimento de onda A.

n (3.6)
=Y 0(2)D;

1

No sangue, a maior parte da hemoglobina esta na sua forma oxigenada ou na sua forma

reduzida. Desta forma, podemos reescrever a equacao(3.6) tal que:
@y = Epo, (4) Chino, Drbo, T Ehp (4)CuDry (3.7)

Onde &yp0,(1) € o coeficiente de extincdo da forma oxigenada da hemoglobina para um
determinado comprimento de onda A, cypo, € a concentracao da hemoglobina oxigenada,
Dypo, € 0 comprimento do caminho 6tico da hemoglobina oxigenada, e,(1) € o coeficiente
de extincao da forma reduzida da hemoglobina para um determinado comprimento de onda A,
cyp € a concentracdo da hemoglobina reduzida e Dy, comprimento do caminho 64tico da

hemoglobina reduzida.

A radiacdo absorvida pelos tecidos (osso, musculo, pele e unha) é constante durante o ciclo
cardiaco (componente DC do sinal). Por outro lado, fica evidente que existe uma relacao
entre o pulso sanguineo e a quantidade de luz que é absorvida (componente AC do sinal). Esta
componente AC pode ser modelada como um aumento efetivo no comprimento do caminho

otico entre a diastole e a sistole AD.

A radiacéo transmitida durante a diastole I; é expressa por:

| y = I OefaDC e*[beOQ (A)*Chbo, +&rn (4)*Chp ] Drmin (3 ) 8)

A radiacao transmitida durante a diastole I, € expressa por:
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Is _ IoefaDC e*[thOZ(ﬂ)*CHboz+6Hb(/1)*CHb]Dmax (3.9)

Onde ap € a absorvancia dos tecidos que contribuem para a componente DC do sinal.

A intensidade da radiacdo captada pelo sensor pode ser expressa como o racio entre a

radiacdo captada durante a sistole e durante a diastole.

I_d _ | g %c e{EHbog(/l)*choz +'9Hb(}“)*‘3HnJAD
]
s

| (3.10)

De forma a eliminar AD da equacao (3.10), o racio € medido com dois comprimentos de onda

diferentes e é calculado um racio de racios R.

RED (3.11)

Tendo em conta que a componente DC do sinal € comum para os dois comprimentos de onda,

podemos calcular o valor de SP0, substituindo a equacao (3.2) em (3.10).

~&., (RED) +&,, (IR)R
| uno, (RED) =&y, (RED) |+[ £, (IR) = 140, (IR) |R

SPO, = (3.12)

A equacdo (3.12) fundamenta a escolha da radiacdo vermelha e infravermelha para oximetros
de pulso. Quanto maior for a diferenca entre os coeficientes de extincao da oxiemoglobina e
da desoxiemoglobina na banda do vermelho maior sera a sensibilidade a variacdes do valor de
SP0O,. Pela mesma razdo, a diferenca entre os coeficientes de extincao na banda do

infravermelho deve ser pequena [33].

3.3.2 Curvas de calibracao

Na pratica, o valor de R é calculado usando a amplitude pico a pico sinal e o seu valor médio.
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AC
DC
R=—ACRED (3.13)

DC

IR

Uma vez calculado o valor de R usa-se uma curva de calibracdo empirica que relaciona o valor
de R e a saturacao de oxigénio no sangue. A Figura 3.2 mostra a diferenca entre o modelo de
Beer-Lambert e uma curva de calibracdo empirica. Pode constatar-se que para saturacoes de
oxigénio acima dos 85% nao existem grandes discrepancias entre os dois modelos. A maioria
dos oximetros de pulso ndo sao precisos para saturacoes de oxigénio abaixo desse valor, uma
vez que nao podem ser calibrados. Nao é uma pratica ética induzir uma saturacdo de oxigénio

tao baixa num ser humano com o intuito de calibrar um dispositivo [34].

Beor-Lambert
Model

Oxygen Saturation {%S)

40%
Empirical
20%, Calibration
0%
0.5 1.0 1.5 2.0 25
Ratio (R)

Figura 3.2 Comparagéo entre o modelo de Beer-Lambert e uma curva de calibragio empirica.

Esta metodologia de calibracdo, presente na maioria dos oximetros de pulso comerciais,
implica uma calibracao “in vitro”. Sao retirados grandes conjuntos de dados sincronizados
referentes ao valor de R, calculado pelo oximetro de pulso, e ao valor de Sa0,, medido por
um oximetro CO. Para encontrar a relacdo entre estas variaveis sao posteriormente geradas
lockup tables ou equacdes. Em [35] [36] , os autores propdem simplesmente encontrar a reta

que melhor se ajusta aos dados gerados, tal que:

SPO, =a-bR (3.14)

Em que a e b sao coeficientes a determinar usando, por exemplo, o método dos minimos

quadrados.

3.3.3 Limita¢ées do modelo de Beer-Lambert
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Uma das principais limitacées do modelo de Beer-Lambert advém do fato de tratar os tecidos
e o sangue como uma solucdo homogénea que apenas absorve e transmite radiacdo. Na
verdade, parte da radiacao incidente é também refletida e espalhada [37]. O espalhamento
da luz faz com que a radiacao absorvida aumente, levando a erros na estimativa do valor da
saturacdao de oxigénio. Por outro lado, o modelo supde que os LEDs imitem radiacao
monocromatica, o que nao é rigorosamente verdade [2]. Efeitos como a quantidade de sangue

venoso ou a cor da pele podem também introduzir erros na referida estimativa [38].

3.4 Limitacdes da oximetria de pulso

Os oximetros de pulso apresentam algumas limitacdes que quando nao atendidas facilmente

produzem resultados erroneos. Entre as principais destacam-se:

e Movimentos voluntarios ou involuntarios do paciente. Estes movimentos provocam

distorcoes no fotopletismograma. Sao por norma distorcbes de muito baixa
frequéncia mas de grande amplitude que corrompem a componente AC do sinal e
muitas vezes saturam o ADC’. A remocdo destas perturbacdes através de pos-
processamento do sinal é dificil especialmente em aparelhos portateis onde a
capacidade de processamento é limitada. Esta é, por essa razdo, a principal
limitacdo na precisdao dos oximetros de pulso portateis para uso doméstico. Varias
técnicas tém sido propostas de forma a mitigar este tipo de limitacdo. Em [39] [40]
[41] os autores sugerem a utilizacao de filtros adaptativos para o efeito. Em [42] os

autores sugerem a utilizacao de um filtro de Kalman.

e Baixa oxigenacdo do sangue. A maioria dos oximetros portateis nao garante uma

correta operacao abaixo dos 70% de saturacao de oxigénio, uma vez que nao podem
ser calibrados para esses valores. Esta limitacdo torna-se mais evidente no caso dos
recém-nascidos ja que tém uma saturacdo de oxigénio tipicamente entre 20-75% [43]
[44]. Nos ultimos anos tém surgido novas metodologias para dar resposta a este
problema. Em [45] os autores descrevem o modelo desenvolvido pela “Massimo
Corporation” do qual resultaram aparelhos de alta precisao para ambiente

hospitalar.

¢ Incapacidade de distinguir a Hemoglobina disfuncional. Os oximetros de pulso

baseados em dois comprimentos de onda nao sao capazes de distinguir a hemoglobina
funcional da hemoglobina funcional. As curvas de calibracao pressupdem niveis de
hemoglobina disfuncionais normais. Desta forma, um aumento da concentracao deste

tipo de hemoglobina conduz a leituras erradas [43].

Z Conversor analégico para digital
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e Anemia, hipoperfusao e vasoconstricdo. A anemia é definida como um quadro clinico

em que a contagem de hemoglobina esta abaixo do normal. Hipoperfusao refere-se a
baixa irrigacao dos tecidos e vasoconstricao a contracdo dos vasos sanguineos. A
aquisicado de um sinal fotopletismografico nestas condicoes carateriza-se por um
baixo racio entre a componente DC e a componente AC do sinal e uma diminuicdo do
SNR [21]. Como tal, as leituras da saturacdo de oxigénio podem estar
comprometidas. Com efeito, em [46] os autores promoveram a vasodilatacao e a
vasoconstricdo através da variacao da temperatura superficial da pele, concluindo

que a componente AC do sinal varia de acordo.

Outros fatores como a colocacao deficiente do sensor, idade avancada do paciente ou efeito
de determinados medicamentos também influenciam a leitura da saturacao de oxigénio [47]
[48].
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Capitulo 4

Sensor de Fotopletismografia por Reflexao sem
Fios

4.1 Introducao

Este capitulo descreve todo o projeto, implementacido e teste do oximetro de pulso. Nas
primeiras secoes definem-se as especificacoes e o modo de funcionamento geral do sistema.
Seguidamente sao descritos todos os elementos que constituem o hardware bem como as
placas de circuito impresso (PCB) construidas. Por fim descreve-se e testa-se o funcionamento
do software implementado, cadeia de aquisicao e processamento de sinal, drivers dos
periféricos e os algoritmos de calculo da saturacdo de oxigénio no sangue e batimento

cardiaco.

4.2 Especificacdes gerais e modulos funcionais

0 projeto do oximetro de pulso a desenvolver deve obedecer a um conjunto de especificacoes

gerais pré-definidas:

e Comunicar com outros dispositivos sem fios.

e Medir a saturacao de oxigénio no sangue e o batimento cardiaco.
e Baixo consumo de energia.

e Dimensées reduzidas.

e Baixo custo.

A estrutura geral do sistema proposto esta esquematizada no diagrama de blocos da Figura
4.1. E constituida por quatro grandes blocos funcionais que englobam todas as funcées
desempenhadas pelo oximetro de pulso. Aquisicdo dos dados fisiologicos, processamento do
sinal e respetivo calculo do SPO2 e do batimento cardiaco, comunicagdes sem fios e gestdo da
carga da bateria e alimentacdo do circuito. As secdes seguintes descreverao
pormenorizadamente cada um dos blocos funcionais, bem como os diversos elementos de

hardware que os constituem
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Figura 4.1 Visao global dos diferentes blocos funcionais do oximetro de pulso.

4.3 Elementos de hardware

A Figura 4.2 mostra duas abordagens possiveis para o projeto do oximetro de pulso. Na
primeira, toda a cadeia de aquisicio e condicionamento de sinal é construida por
componentes discretos. Todo o processamento de sinal fica a cargo do MCU. Esta solucao
pode, em certos aspetos ser mais versatil, contudo é mais onerosa, ocupa muito espaco no

PCB e o tempo de desenvolvimento é maior.
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Figura 4.2 Duas abordagens para o projeto do oximetro de pulso: a) baseada em componentes discretos. b)
Baseada num circuito integrado desenvolvido para o efeito.

Na segunda abordagem Figura 4.2 (b) toda a cadeia de aquisicao e condicionamento de sinal
esta integrada num Unico circuito integrado, especialmente desenvolvido para o efeito. Este
tipo de circuitos integrados sao denominados SoC (Sytem on Chip). O elevado grau de
integracao permite o projeto de dispositivos muito compactos, eficientes energeticamente e
de elevada performance. O microcontrolador fica essencialmente responsavel pelo

processamento digital do sinal e por gerir as comunicacdes com os possiveis periféricos.

4.3.1 Microcontrolador

0 microcontrolador utilizado é o modelo TM4C123GH6PM fabricado pela Texas Instruments. E
um microcontrolador de 32 bits com core de processamento Cortex-M4F da ARM. Tem uma
frequéncia de reldgio maxima de 80MHz. Um nimero generoso de recursos periféricos estao
disponiveis ao projetista tais como 24 canais de PWM, 24 canais ADC, 2 modulos CAN, 8 canais
UART, 4 canis SPI, 4 canais I12C, etc. As areas internas de armazenamento tem uma dimensao
de 256Kb 32Kb, respetivamente para memodria Flash e SRAM. e 2Kb de EEPROM. Este
microcontrolador tem algumas instrucdes caracteristicas de processador de sinais digitais, e
com uma unidade de virgula flutuante implementada em hardware. Esta foi de resto, a

caracteristica que mais pesou para a sua escolha.
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4.3.2 MAX30100

O circuito integrado MAX30100 é um sensor para oximetria de pulso e batimento cardiaco

totalmente integrado. E constituido por dois LEDs, um fotodetector e uma cadeia de medida

analogica. As suas principais caracteristicas sao:

Baixo consumo de energia e baixa corrente quiescente.

Frequéncia de amostragem configuravel entre 50 e 1000 amostras por segundo (sps),
dependendo da resolucao do conversor analdgico/digital (ADC) pretendida.

Correntes dos LEDs programavel.

Elevada SNR.

Filtro analdgico integrado para minimizar o impacto da luz ambiente no sinal
adquirido.

Sensor de temperatura integrado.

Comunicacao externa por barramento 12C

A Figura 4.3 apresenta o diagrama de blocos que ilustra o funcionamento interno do
MAX30100.
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R_DRY | IR_CAY END FEAD

Figura 4.3 Diagrama de blocos do Max30100

0O ADC é responsavel pela aquisicao do sinal proveniente da cadeia de medida e do sensor de

temperatura. Os sinais amostrados antes de serem armazenados no buffer interno sao

tratados por um filtro digital para minimizar o ruido de 50Hz captado pelo fotodetector. A

comunicacao com o exterior esta a cargo do barramento 12C que permite o acesso ao buffer

de dados e ao conjunto interno de registos de configuracdo do MAX30100. Nas secoes

seguintes analisa-se com mais detalhe as funcdes mais importante de cada um dos blocos.
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a) Sensor interno de temperatura

O sensor de temperatura pode servir para corrigir o efeito da dependéncia da temperatura
nas leituras de SPO2. Com efeito, existem dois fatores a ter em linha de conta. O primeiro
refere-se as alteracdes do sinal para diferentes valores da temperatura superficial da pele do
sujeito de teste. Em [46] os autores estabelecem claramente essa relacao. O outro fator
refere-se as alteracdes do comprimento de onda dos LEDs face ao aumento da temperatura
do sensor. Esse aumento pode ser provocado pela poténcia dissipada pelo normal
funcionamento do Cl, aumento da temperatura ambiente ou simplesmente pelo contato com

a pele.

No datasheet do sensor é referido que o aumento da temperatura devido ao normal
funcionamento do sensor, quando a corrente nos LEDs é configurada para o seu valor maximo,
é de 8°C. Esta temperatura é adicionada a temperatura ambiente. Para o LED infravermelho
(IR), verificar-se que o comprimento de onda maximo é relativamente constante para uma
gama de temperaturas entre os 10°C e os 40°C. Se tomarmos como referéncia uma
temperatura ambiente de 25°C e tendo em conta o aumento maximo de temperatura devido
ao funcionamento do Cl, concluimos que o comprimento de onda maximo do LED IR é
relativamente insensivel & temperatura. No que ao LED vermelho (RED) diz respeito, a
variacdo da temperatura implica uma variacdo do comprimento de onda maximo. Desta
forma, se a temperatura lida for muito diferente da temperatura a que o aparelho foi

calibrado, serao introduzidos erros na leitura do SPO2.

b) Circuito de comando e controlo dos LEDs RED e IR

Circuito de comando e controlo dos LEDs garante a regulacao da corrente de polarizacao dos
LEDs em amplitude e no tempo, em funcado da largura de pulso programada. O projetista do
sistema pode optar pelo valor mais conveniente de corrente até um maximo de 50mA. Valores
inferiores de corrente estao disponiveis. A duracdo do pulso de corrente varia entre 200us
(13-bit) e 1.6ms (16-bit). As configuracdes do circuito de controlo sao efetuadas em dois

registos de oito bits cada.

c) Frequéncia de amostragem e resolucao da conversao

A conversao analogica digital é realizada com um interface modulador 2-A que garante uma
resolucdo maxima de 16 bits e um minimo de 13 bits. A duracdo da largura de pulso da
corrente impde automaticamente a resolucdo da conversdao para uma dada frequéncia de

amostragem.
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A Figura 4.4 Mostra a relacao entre a taxa de amostragem, a largura do pulso e a resolucao do

ADC.
SAMFLES PULSE WIDTH (ps)
(per second) 200 400 800 1600
50 o s] o o
100 s] o o o
167 o o o
200 [s] [s] o
400 o o
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200 8]
1000 0
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Figura 4.4 Relacdo entre a taxa de amostragem, a largura do pulso e a resolu¢do do ADC
d) Buffer de dados

Cada amostra é constituida por duas palavras de 16 bits, correspondentes a leitura do IR e do

RED. Estas palavras sao temporariamente guardadas no registo FIFO Data. A leitura do registo

FIFO Data pode ser feita amostra a amostra ou no final da aquisicdo de quinze amostras

consecutivas, mediante a configuracao do registo que gere as interrupcoes.

4.3.3 Radio

O transceiver NRF24L01, ilustrado na Figura 4.5, é um radio digital de baixo custo fabricado

pela Nordic Semiconductor. Esta dirigido a aplicacdes de radio frequéncia na banda 2.4GHz. A

banda nao carece de autorizagao prévia. Faz parte de um grupo de bandas sem vinculo a uma

entidade de licenciamento, popularmente conhecidas por bandas ISM (Industrial, Scientific

and medical).

As caracteristicas principais sao:

e Banda 2,4GHz.

e Débito de dados variavel (250kbps, 1Mbps e 2Mbps).

e Baixo consumo de energia.

e Gama de Alimentacao de 1,9V a 3.6V.

e Empacotamento automatico dos dados.

e 6 canais logicos por cada canal RF.
e Esquema de modulacao GFSK.
e 126 canais RF.

e Poténcia de transmissao configuravel.
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Figura 4.5 Radio transceiver NRF24L01

O firmware do radio é construido em torno de uma maquina de estados que controla a
transicdo entre os varios modos de funcionamento possiveis. No modo de rececdo o radio
possui um conjunto de seis canais ldgicos paralelos com enderecos Unicos. Esta caracteristica
possibilita montar facilmente uma rede em estrela, em que um recetor pode receber pacotes

de seis transmissores diferentes para cada canal RF.

Os pacotes de dados sao automaticamente tratados numa camada de dados chamada
Enhanced ShockBurst (ESB). Esta camada é responsavel por montar automaticamente os
pacotes, gerar o sinal de acknoledgement (ACK) e gerir a retransmissao dos pacotes de dados
caso nao tenham sido entregues. Durante a transmissao, a ESB monta o pacote de dados e
temporiza a passagem dos respetivos bits para o FIFO TX. Durante a rececao, a ESB procura
constantemente um endereco valido no sinal desmodulado. Quando encontra um endereco
valido processa o resto do pacote de dados e valida-o através do mecanismo de detecao de
erros CRC>. Se o pacote for considerado valido o payload é transferido para o FIFO RX. Assim,

o0 envio automatico de um pacote de dados passa pelos seguintes passos:

e A transmissdao é iniciada pela transferéncia de um pacote de dados do radio
transmissor (PTX) para o radio recetor (PRX). A ESB muda o PTX para o modo de
rececao de forma a poder receber o ACK que assinala que o pacote foi entregue.

¢ Quando o pacote é recebido pelo PRX, a ESB automaticamente transmite um ACK e
volta para o modo de rececao.

e Se o PTX nao receber o ACK, a ESB automaticamente retransmite o pacote de dados
originais apos um delay pré definido. O nimero de tentativas de retransmissao é

também configuravel.

A estrutura dos pacotes de dados pode ser observada na Figura 4.6 Sao constituidos por seis

campos:

e Preambulo.

¥ Verificacdo de redundancia ciclica
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Constitui, formalmente, o comeco do pacote de dados. E formado com uma sequéncia
alternada de zeros e uns. Serve dois propositos: facilitar a detecao de inicio do
pacote e permitir a sincronizacao do recetor com o transmissor.

Endereco.

Segmento de informacao que permite restringir a entrega do pacote apenas aos
destinatarios que estdo na posse do endereco. Dimensdo do endereco variavel entre
trés e 5 bytes.

Controlo de pacotes.

E constituido por um total de nove bites. Os primeiros seis indicam o tamanho do
payload, os dois seguintes dizem respeito a identidade do pacote* e o Gltimo bit
assinala uma flag para a auséncia de sinal de acknowledge.

Payload.

O payload é o campo destinado ao envio de dados

CRC.

Cifra gerada com um codigo polinomial (grau 16) para detecdo de erros (Cyclic
Redundancy Check) no pacote de dados. Este campo é obrigatorio e serve como

mecanismo de detecao de erros na transmissao dos pacotes.

— e — — — e — —

A ey — — — —

|PREAMBULO| | ENDEREGO | [ ‘contrOLO

| pavLoaD | | cre |

|DOS PACOTES |
1 byte | I 3-5 bytes | . I 0-32 bytes | I 1-2 bytes |
NP NP |_9b1tes I — e NP

Figura 4.6 Estrutura do pacote de dados

O radio comunica com o microcontrolador através do protocolo série SPI (Serial Protocol

Interface). Este protocolo full duplex é implementado, neste caso, usando quatro pinos. Um

pino para o clock, dois para dados e um de slave select.

4.3.4 Display OLED

0 oximetro de pulso projetado conta com um display OLED (Organic Light Emitting Diodes).

Desta forma, o utilizador tem um feedback imediato dos dados recolhidos. Este tipo de

display tem uma espessura menor e é bastante mais eficientes que os displays LCDs, o que faz

deles uma boa opcao para dispositivos wearables. A Figura 4.7mostra o display utilizado.

* Na prética estes bites sdo usados para verificar se o pacote recebido é um pacote novo ou retransmitido.
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Figura 4.7 Display OLED

O display tem duas cores. A primeira linha de oito pixéis € amarela e as restantes sao azuis.
Para o controlo do display é usado o Cl SSD1306. Este Cl é um driver para displays OLED de
catodo comum. De entre as principais caracteristicas, destaca-se os 128*64 bits de memoria
SRAM interna que evitam o constante refrescamento do display. A comunicacao com o
microcontrolador pode ser feita por SPI ou 12C. Optou-se por utilizar o protocolo SPI de quatro

pinos.

4.3.5 Armazenamento de energia eletroquimica e circuitos de supervisao

Para monitorizar o estado de carga da bateria foi usado um circuito integrado (Cl) fabricado

pela Maxim Integrated, cuja referéncia é Max17043. As principais caracteristicas deste Cl sdo:

e Nao necessita de uma resisténcia sensor de corrente

e Nao necessita de ciclos de carga e descarga completos para calibracao do algoritmo
interno.

e O Cl gera uma interrupcao se o estado de carga da bateria for baixo. Este mecanismo
permite minimizar a interacao com o microcontrolador.

Baixo consumo.

Interface 12C.

O Cl comunica com o microcontrolador através do protocolo 12C. A estrutura de registos do Cl
é bastante simples. E constituida apenas por seis registos. Para ler o valor estimado do estado

de carga da bateria basta ler o registo SOC.

As baterias de litio tem muitas vantagens em relacao as baterias de acido, NiMh e NiCd. De

entre as mais importantes para o efeito destacam-se:

e Alta densidade de carga por unidade de massa e volume
e Tensao relativamente alta por célula

e Fator de forma muito flexivel
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e Nao tém efeito de memoria

Estas vantagens fazem com que as baterias de litio, em particular a baterias LIPO, sejam as
mais utilizadas em aparelhos portateis. Contudo, estas baterias sao instaveis quando nao sdo
utilizadas dentro dos parametros normais. Carrega-las ou descarrega-las para além dos
valores nominais proprios da bateria pode facilmente fazer explodir a bateria ou causar um

incéndio [49].

A Figura 4.8 mostra o perfil de descarga tipico de uma bateria de litio. Quando totalmente
carregadas apresentam uma tensao aos seus terminais de 4,2V, tensao de circuito aberto.
Nestas condicdes quando se liga uma carga a bateria, a tensao aos seus terminais decresce
rapidamente (tensao de circuito fechado) até atingir o patamar assinalado na figura como
tensao de trabalho. Este rapido decréscimo da tensao aos terminais da bateria fica a dever-se
a sua impedancia interna, que pode ser efetivamente modelada como uma resisténcia em
série com o catodo. A tensao final é estabelecida pelo proprio sistema e define-se como a
tensao abaixo da qual a bateria nao lhe consegue fornecer corrente suficiente para o seu
normal funcionamento. Nesta regidao o circuito de controlo da bateria deve “desconetar” a
bateria do sistema a fim de evitar que ela entre na regiao de “cut-off”. Nesta regiao o
circuito interno de protecao da bateria funciona como um sistema de protecao redundante.
Abaixo do patamar de 2V a bateria entra na regiao de instabilidade e pode ficar

irreversivelmente danificada [49] [50].
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Figura 4.8 Perfil de descarga de uma bateria de litio.
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A taxa de carga ou descarga, C, é frequentemente expressa em relacdo a capacidade de carga
da bateria. Por exemplo, uma bateria com capacidade nominal de 1000mAh, a descarregar a
uma taxa de 1C, que corresponde a uma corrente de 1000mA, ira entregar a sua capacidade

de carga nominal numa hora.

Durante o processo de carga e descarga € recomendado que os seguintes requisitos sejam

respeitados:

e Nao ultrapassar o teto maximo de 4.2V. Acima deste valor de tensao a bateria entra
na regiao de instabilidade;

e Nao carregar a bateria a um ritmo superior a 1C. Ritmos de carga mais elevados
provocam maior aquecimento da bateria. Isto pode tornar a bateria instavel além de
reduzir consideravelmente a vida util da bateria;

+ Diferenca de potencial minima superior a 2.8V (normalmente é assegurado por um
circuito dedicado que acompanha a bateria);

e Condicionar o ritmo de descarga a 1-2C;

Para gerir o ciclo de carga da bateria foi utilizado o circuito integrado (IC) fabricado pela

Texas Instruments cuja referéncia é bq24232. As suas principais caracteristicas sdo:

e Compativel com porta USB;

e Diagrama de carga parametrizavel;

e Corrente maxima variavel: 100mA - 500maA;

e Ajuste da corrente direcionada a bateria em funcao da corrente pedida pela carga
externa;

e Corrente fim de carga ajustavel;

e Funcoes de protecao (curto-circuito e inversao de polaridade);

e Sensor semicondutor integrado para regulacdo da corrente de carga em funcao da
temperatura interna;

e Monitorizacao da carcaca da bateria;

e Duas saidas logicas de sinalizacdo de estado, em coletor aberto;

O ciclo de carregamento processa-se em trés etapas conforme documentado na Figura 4.9
Condicionamento, corrente constante ou carga rapida e tensdo constante. Em todas as fases
do ciclo de carga a temperatura do IC é verificada e caso exceda o limiar “threshold” a

corrente de carga é automaticamente reduzida.
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Condicionamento Corrente constante Tens3o constante Fim
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Figura 4.9 Ciclo de carga da bateria de Litio.

A fase de condicionamento sé ocorre se a tensdo da bateria for inferior a cerca de 2,9V. A
corrente de carga é praticamente constante. Na fase de carga rapida a bateria é sujeita a
uma corrente constante até que a tensao aos terminais da bateria atinja 4,1V. Por fim é
aplicada & bateria uma tensao constante o que faz com que a corrente de carga diminua. O
carregamento, na terceira e Ultima fase, tem um ponto final quando a corrente se situar no
limiar estabelecido como fim de carga. A Figura 4.9 apresenta o diagrama de carga seguido

pelo circuito de regulacao bq24232.

A escolha dos parametros que determinam os limites de intervencao do circuito bq24232 esta
condicionada ao tamanho da bateria LIPO. Uma bateria compacta e pequena confere ao
oximetro de pulso a desejada portabilidade. Por outro lado, investir na minimizacdo da
capacidade de armazenamento de energia, sem um estudo detalhado, pode comprometer o
seu objetivo de portabilidade - o utilizador é obrigado a recorrer com muita frequéncia a uma
fonte de carregamento. Nesta fase de desenvolvimento a escolha da capacidade nominal foi
simplificada, tirando partido das baterias de LIPO disponiveis no laboratoério. Sendo assim,
optou-se por uma bateria de valor nominal de 140mA. Este valor garante ao prototipo uma
autonomia de algumas horas, proporcionado liberdade suficiente nas analises conduzidas em

ambiente laboratorial.

Parametros usados na configuracéo do circuito bq24232:
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Todo o sistema sera alimentado com uma bateria de 140mAh. Assim podemos definir os

seguintes requisitos para o circuito de carga da bateria:

e Corrente de carga maxima -> 0.5C;

e Tensao de entrada ->5V;

e Corrente maxima de entrada -> 500mA;

e Limiar fim de carga-> 25mA;

« Tempo maximo em modo de carga rapida -> 7.5h;

¢ Controlo da temperatura da carcaca da bateria desabilitado;

0 dimensionamento do circuito de regulacdo esta bastante simplificado, exigindo a selecao de
um grupo reduzido de resisténcias. Os valores sao estipulados em consonancia com os limites

definidos para os parametros de controlo.
Elementos de dimensionamento:

e Corrente de carga rapida (ISET)

Riger = IsET (4.1)

ISET I
CHG

Da tabela de caracteristicas elétricas do datasheet K, =870AQ

Onde R representa a resisténcia que limita a corrente ISET e |, representa a corrente

de carga maxima.

870AQ
ST 0.2A “2)

O valor standard mais proximo é 4.32kQ

e Limite de corrente de entrada (ILIM)

K

Im = IILIM (4.3)

max
Da tabela de caracteristicas elétricas do datasheet K, ,, =1530AQ

Onde |, representa a corrente maxima de entrada e R ,,, representa a resisténcia que

limita a corrente ILIM.
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_1530AQ _ 3.06kQ (4.4)
0.5A

ISET

e Limiar da corrente de término (ITERM)

Rieer x|
R|TERM — |SEKT TERM (4.5)
ITERM

Da tabela de caracteristicas elétricas do datasheet K ;o =0.03A

Onde R/cry representa a resisténcia que limita a corrente ITERM.

4.32kQ2x0.025A
Rirean = 03A =3.6KQ (4.6)

0 valor standard mais proximo é 3.57kQ

4.4 Dimensionamento de hardware

4.4.1 Fonte de alimentacao: Conversores DC-DC e LDO

Para alimentar todo o circuito elétrico sdo necessarios dois niveis de tensao: 3.3V e 1,8V.
Tendo em conta que a tensao aos terminais da bateria varia entre 2,8V e 4,2V, podemos optar

por duas as abordagens:

e Usar um conversor DC-DC na topologia boost para elevar a tensao para 5V e de
seguida usar reguladores de tensao lineares de 3,3V e 1,8V.

e Usar um conversor DC-DC buck/boost com saida fixa 3.3V e um regulador de tensao
LDO para 1,8V. Quando a tensao for superior a 3,3V o conversor funciona na topologia
buck e se for inferior na topologia “boost”.

A primeira solucao € mais facil de implementar. A tensao de 3.3V é mais estavel uma vez que
é regulada pelo regulador de tensdo. Este facto implica um custo de producdao maior e menor
eficiéncia energética, ja que temos de contabilizar a poténcia dissipada em trés Cl. Por estas

razoes escolheu-se pela segunda opcao.

Existem trés topologias basicas de conversores DC-DC: buck, bosst e buck-boost. No caso de
um produto alimentado por uma bateria de litio de apenas uma célula, a solucao depende da
tensdo de saida pretendida. Para o sistema projetado essa tensdo, 3.3V, situa-se
sensivelmente no meio da curva de descarga da bateria. Este facto implica que a solucao tem

que obrigatoriamente passar por um conversor com uma topologia buck-boost.
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4.4.1.1 Texas Instruments TPS63001

Este Cl é uma solucdo para fontes de alimentacdo para produtos alimentados com uma
bateria de litio de uma célula. E um conversor buck-boost com saida fixa de 3.3V capaz de
entregar uma corrente a carga de 1200mA. O conversor € baseado num controlador de

modulacao por largura de pulso (PWM) de frequéncia fixa e retificacao sincrona.

Principio de funcionamento:

Conversor buck-boost. A Figura 4.10 Mostra o esquema tipico de um conversor buck-boost de

quatro interruptores.

I

Figura 4.10 Esquema de um conversor buck-boost

Quando a tensao de entrada V, é maior que a tensao de saida V0 , 0 interruptor C esta aberto

e o interruptor D esta fechado formando um conversor buck sincrono. O interruptor A e B

comutam normalmente.

Quando a tensdo de entrada V, é menor que a tensdo de saida VO, o interruptor B esta

aberto e o interruptor A esta fechado formando um conversor boost.

Quando VI estd muito proxima de V0 0 conversor opera em ambos os modos, buck e boost,

num ciclo de comutacdo. Esta € a situacdao onde o funcionamento do conversor € mais

instavel.

Conversor em modo Buck.

A figura 4.11 mostra um esquema simplificado de um conversor de poténcia redutor de
tensdo. A topologia é constituida por um interruptor de poténcia (mosfet de canal N ), um
diodo de roda livre e os dois elementos de armazenamento de energia (bobina e

condensador). No esquema também se inclui uma resisténcia Rl que representa a resisténcia
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DC da bobina e a resisténcia Rc que designa o elemento resistivo parasita presente no

condensador (ESR)5. R é uma carga acoplada ao conversor.

r—" A L
a|d01 | ¢ f—

—>
IL=i

Ie
C
M R
Rc
Drive P
Circuit

Figura 4.11 Esquema de um conversor em modo Buck

Vo

O drive circuit é responsavel pela comutacdo de Q1. O conjunto de pulsos criados pela

comutacao de Q1 é filtrado pelo filtro L/C de forma a produzir uma tensdo DC na saida V,,.

0 conversor tem dois modos de operacao: conducao continua e conducao descontinua. Diz-se
que o conversor opera em conducdo continua quando a corrente na bobina nunca se anula
durante todo o ciclo de comutacdo em regime permanente. Quando a corrente na bobina é
zero em algum intervalo do ciclo de comutacédo, diz que a conducao é lacunar. O conversor

deve ser dimensionado para funcionar apenas num dos regimes [51] [52].

Em modo de conducdo continua o conversor pode assumir dois estagios por ciclo de
comutacdo. O estagio ON, que ocorre quando Q1 esta na regiao de saturacao e o diodo esta
inversamente polarizado. O estagio OFF ocorre quando Q1 esta na regiao de corte e o diodo
esta diretamente polarizado. A Figura 4.12 mostra o circuito equivalente de cada um dos

estagios. O tempo de conducao (Toy) € dada por:

DxTg =Ty, (4.7)

onde D é o duty cycle que é imposto pelo circuito de controlo e Ts € o periodo de um ciclo de

comutacao completo.

> Do inglés equivalent series resistence
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Figura 4.12 Estagios de poténcia de um conversor Buck

A duracao do estagio OFF (Torr) € dada por:

Toer =(1=D)Ty (4.8)

Durante o estagio ON, Q1 é substituido por resisténcia Rpson) entre o drain e o source do
mosfet. Rpson) impbe uma pequena queda de tensao Vps dada por:

Vs =1 x RDS(ON)

Onde |, é a corrente que passa na bobina

Existe ainda uma pequena queda de tens&o imposta por R. dada por |, xR, . Assim, a tenséo
aos terminais da bobina V. é constante e dada por:

VL :V| _VDS - ILXRL

(4.10)
A tensdao aos terminais da bobina faz com que a corrente I, aumente linearmente. Este

aumento na corrente durante o estagio ON é denominado de ripple e pode ser calculado por:

v oL A SVt
dt L

(4.11)
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V, =V = I xR )=V,
AIL=(' bS LLX ) ExTyy (4.12)

Quando Q1 esta na regidao de corte, impdes uma alta impedancia entre o “drain” e o

“source”, o que é na pratica um circuito aberto. Como a corrente na bobina ndo pode mudar
instantaneamente quando Q1 comuta, o diodo de roda livre entra & conducao. O diodo fica
diretamente polarizado e entra em conducao fruto da inversao de polaridade da tensao aos
terminais da bobina. Durante o estagio OFF a corrente na carga é obtida através da energia
armazenada na bobina [51] [52] [53].

A tensdo aos terminais da bobina durante o estagio OFF (V.°") é dada por:
VO =V +(V, + 1 xR,) (4.13)

Onde V4 representa a queda de tensao no diodo de roda livre.

Como a tensao aos terminais da bobina tem agora polaridade inversa, a corrente na bobina

decresce (figura...b)). Seguindo a metodologia anterior, o decréscimo de corrente durante o

estagio OFF (Alfff ), € dado por:

V,+(V,+1 xR
AT =22 (dL L L)><TOFF (4.14)

Em regime permanente, a variacdo de corrente em cada um dos estagio tem de ser igual.

Desta forma, combinando a equacao (4.12) com a equacao (4.14) e resolvendo em ordem a

V, obtém-se:

Ty T

\/ =(V -V )x f
’ P Ton + Tore Ton + Tore

—1 xR, (4.15)

Usando a equagdo (4.8) e tendo em conta que Ty =T, +T, obtém-se a tensdao aos

terminais da carga (V0 ) em regime permanente para conducédo continua:
Vs Vo=(V| —VDS)XD—Vd><(1—D)—I|_><RL (4.16)

Para a analise dos circuitos equivalentes da figura...., assumiu-se que a ESR do condensador é

negligenciavel e que a sua capacidade é grande o suficiente tal que a suas variacoes de
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tensdo sdo também negligenciaveis. E razoavel fazer estas assuncdes, uma vez que o “ripple”

AC é projetado para ser muito menor que a componente DC da tensao de saida.

A equagdo (4.16) mostra que se pode ajustar V, alterando o duty cycle (D). Assumindo que

VDS, Vd , RL sao pequenos o suficiente para serem desprezados pode-se simplificar a

equacao (4.16) tal que:
V, =V, xD (4.17)

A gama de tensdes de entrada, a tensdo de saida e a corrente na carga sao definidas nos
requisitos do projeto. Assim, resta o valor da indutancia como parametro de design de forma

a garantir que o conversor opera em conducdo continua. Para o efeito, definimos uma
7. it ~ ’
corrente minima (I;rI ) para que o conversor se mantenha em conducao continua.

Normalmente entre 5% a 10% da corrente maxima exigida pela carga [52] [54].

Icrit — AIL

0

(4.18)

Substituindo a equacao (4.14) na equacao (4.18) obtemos uma equacao para o valor da

indutancia minima (me ) que garante conducdo continua se a corrente for superior a

corrente critica.

Vo l_Vrr?éx xTg

min — 2% Igrit (419)

Onde V"™ representa a tensdo maxima de entrada.

Na selecdo de uma bobina para um conversor DC/DC é ainda importante verificar a corrente
maxima e a frequéncia maxima de funcionamento. Excedendo estes valores satura-se a

bobina e o proprio nicleo e a poténcia dissipada por efeito de Joule aumenta [53].

Tal como a bobina, o condensador de saida também tém a funcao de armazenar energia. A
energia é armazenada no campo elétrico importo ao condensador pela tensao aplicada. De
uma forma geral a sua funcdo € tentar manter a tensao na carga constante. O seu valor é
normalmente calculado tendo em conta o ripple admissivel na tensdo de saida. Assumindo

que o conversor opera em conducdo continua, pode calcular-se a capacidade minima do
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condensador em funcado do ripple da corrente, da frequéncia de comutacao ( fs) e do ripple

na tensao de saida.

Al

C>———— (4.20)
8x f, x AV,

Os condensadores ceramicos da classe Il cujo material dielétrico seja X5R ou X7R representam
uma boa escolha. A capacidade é relativamente estavel ao longo da gama de temperaturas,
conforme se pode verificar Figura 4.13 B). Deve evitar-se o uso de condensadores de classe I,
uma vez a sua capacidade varia muito com a temperatura de trabalho. Os condensadores de
classe | tém capacidades muito pequenas pelo que o seu uso nao € habitual para este efeito.
Uma outra caracteristica interessante dos condensadores X5R e X7R prende-se com o fato de
apresentarem um baixo valor de ESR. Um baixo valor de ESR significa menor perda de
poténcia por efeito de joule e, consequentemente, um aumento da vida Util do condensador

[55].

Um outro fator muito importante a ter em conta na selecdo do condensador de saida é a
tensao de bias. A Figura 4.13 A) mostra a variacao da capacidade efetiva de condensadores
X5R e X7R, com encapsulamentos diferentes, em funcao da tensao de bias. Verifica-se que a

capacidade efetiva pode diminuir consideravelmente com o aumento da tensao de bias.
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Figura 4.13 Capacidade efetiva: A) em fun¢éo da tenséo de bias. B) Em fun¢do da temperatura [56].

Por fim deve ter-se em conta a indutancia em série equivalente (ESL). Este efeito parasita
pode provocar oscilacdes na saida. Condensadores com um encapsulamento mais pequeno
favorecem a diminuicdo da ESL. Pistas no PCB curtas e o mais largas possiveis também sdo

recomendaveis para o efeito.

Uma configuracdo muito frequente dentro da topologia buck sao os conversores sincronos.

Estes diferem da topologia comum pelo facto de o diodo de roda livre ser substituido por um
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mosfet. Como a resisténcia Ry, do mosfet é bastante baixa, menos poténcia é dissipada

para correntes altas e menor é a tensdo de saida que se pode obter.

Conversor em modo boost. A Figura 4.14 mostra um esquema simplificado de um conversor

boost. A topologia é constituida pelos mesmos elementos que o conversor descrito atras.
Todas as consideracoes sobre os regimes de funcionamento bem como a selecao de

componentes feitas para o conversor buck sao também validas para o conversor boost.
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Figura 4.14 Esquema de um conversor em modo Boost

Em conducdo continua o conversor pode assumir dois estagios por ciclo de comutacdo. O
estagio ON, que ocorre quando Q1 esta na regido de saturacao e o diodo esta inversamente
polarizado. O estagio OFF ocorre quando Q1 esta na regidao de corte e o diodo esta
diretamente polarizado. A Figura 4.15 mostra o circuito equivalente de cada um dos estagios
[51].
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Figura 4.15 Estégios de poténcia de um conversor Boost.

A metodologia para obter a variacao da intensidade de corrente durante o estagio ON é igual

a utilizada para o caso do conversor buck, pelo que:

Vv, —(VDS + IL><RL)—V0
L

Al = xToy (4.21)

Durante este estagio a corrente é fornecida pelo condensador de saida.

Quando Q1 esta na regiao de corte, impdes uma alta impedancia entre o drain e o source, o
que é na pratica um circuito aberto (figura...b)). Como a corrente na bobina nao pode mudar
instantaneamente quando Q1 comuta, o diodo de roda livre entra a condugédo. O diodo fica
diretamente polarizado e entra em conducao fruto da inversao de polaridade da tensao aos
terminais da bobina. Durante o estagio OFF a corrente na carga é igual & corrente na bobina

[52]. A variacao da corrente na bobina durante o estagio OFF é dada por:

(Vo +Vy + 1 xR )=V,
L

off _
Al = X Toer (4.22)
Em regime permanente, a variacdo de corrente em cada um dos estagio tem de ser igual.

Desta forma, combinando a equacao (4.21) com a equacao (4.22)e resolvendo em ordem a V0

obtém-se:

TON

Vy =(V, - |LxRL)x[1+T&j—vd ~Vpq

OFF

Tore

(4.23)
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A equagdo (4.23) mostra que se pode ajustar V, alterando o duty cycle. Aumentando o tempo

de conducao de Q1, aumenta-se a energia entregue a bobina. Assim, mais energia é entregue

a carga quando Q1 estd na regidao de corte, resultando num aumento da tensdo de saida.
Assumindo que VDS , Vd , RL sao pequenos o suficiente para serem desprezados pode-se
simplificar a equacao (4.23) tal que:

Y

V,=—— 4.24
°=1-D (4.24)

Ao contrario dos conversores Buck, a corrente média na bobina ndo é igual a corrente media

na carga. A corrente na bobina é igual a corrente na carga apenas quando Q1 esta ao corte.

O valor minimo da indutancia (L _. ) que garante conducdo continua se a corrente for

min

superior a corrente critica é dado por:

_ VO XTS

min 16 x | ot (4.25)
0

Assumindo que o conversor opera em conducao continua, pode calcular-se a capacidade

minima do condensador em funcdo da corrente maxima na carga (|0), da frequéncia de

comutacao ( fs ) e do ripple na tensao de saida (AVo ).

Ig]éx 1- 2xL
RxTy
C>

f x AV,

(4.26)

Requisitos de dimensionamento do conversor DC-DC:

e Intensidade de corrente maxima de 1A

e Ripple na tensao de saida inferior a 50mV,y,
e Tensao nominal de saida de 3.3V

e Tensado de entrada minima de 2,8V

e Tensao de entrada maxima de 4,2V
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De acordo com os requisitos de projeto enunciados foram calculados os seguintes parametros
necessarios para o projeto do conversor:

Calculo do duty cycle:

e Modo buck

\%
Dbuck = out xn=

inmax

33x09

0.7 4.27
4.2 ( )

e Modo boost

Vinmin 2.8x0.9
X 1- =

Dyt =1—
boost 33

0.6 (4.28)

out
Onde Duo e DPros representam o duty cycle para o conversor em modo buck e boost

respetivamente, Vour representa a tensdo de saida, Virmax representa a tensao de entrada
maxima, Vinminrepresenta a tensdao de entrada minima e 5 representa o rendimento do

conversor.

Calculo do valor da indutancia da bobina:

e Modo buck
\% V. -V 3.3%x(4.2-33
L> outx( in max out) — X( = ) :1.9ﬂH (429)
Kii X Foy X Vipmax X Loy 0.3x1250x10° x4.2x 1.2
e Modo boost
V2 x(V,, -V, 2.8%(3.3-2.8
1,5 Yormin * (Vo “*m;“): 5 ) ~=0.95uH (4.30)
E <Ky x1,,;xVay  1250x10° x0.3x1x3.3

Onde o representa a corrente de saida desejada, Fo representa a frequéncia de comutacao

do conversor, “"drepresenta uma constante cujo valor € definido no datasheet.

Para o valor da indutancia escolheu-se um valor comercial imediatamente acima do valor

calculado, 2.2uH.

Para o calculo da corrente maxima na bobina, apenas se considerou o conversor a funcionar

em modo boost, uma vez que é aquele que produz uma corrente de maior valor.
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L=y VuxD 1, 2806 _16a (4.31)
77><(1—D) 2xFE  xL 0.9(1—0.6) 2x1250x10° x2.2x10

A corrente maxima de pico para este conversor tem de ser inferior a 1.8 A, de acordo com o

datasheet, pelo que o valor calculado é bastante plausivel.

Para o valor da capacidade do condensador de saida ndo € necessario realizar nenhum
calculo. O fabricante do conversor recomenda um valor nominal minimo de capacidade de
15uF. Serao usados dois condensadores de 10puF cada, que no total perfaz uma capacidade

nominal de 20 pF.

4.4,1.2 LDO - Texas Instruments TLV1318

Este Cl € um regulador de tensao linear low-dropout (LDO) de tensdo de saida fixa, igual a
1,8V. Caracteriza-se por ter uma corrente quiescente bastante baixa (50pA), proporciona uma
boa resposta a transientes e regulacdo da tensdo de saida. E espectavel uma exatidao de 1%.
Este regulador pode funcionar sem condensadores de saida. Contudo, no sistema em causa a
regulacao do barramento de 1,8V é crucial, uma vez que serve de referéncia para o ADC do
Soc. Assim, e de forma a melhorar a estabilidade do barramento, usar-se-ao dois

condensadores de saida.

O Cl proporciona limitacdo de picos de corrente durante a sequéncia de power-up. Durante o
funcionamento normal também impde um limite a corrente de entrada. Estas caracteristicas

sao importantes especialmente para dispositivos alimentados por baterias.

4.4.3 Desenho das placas PCB

As secdes anteriores resumem boa parte do hardware necessario para implementar o
oximetro de pulso. De forma a integrar todos estes sistemas foram desenvolvidas placas PCB

utilizando o software CAD Soft Eagle.

A Figura 4.16 mostra o primeiro protétipo com todos os componentes relevantes soldados
numa placa de testes. Esta versao serviu essencialmente para o desenvolvimento do firmware
basico de cada um dos componentes. Principalmente o driver do sensor, do radio e do
display. Desta forma foi possivel testar cada um dos componentes antes de se partir para uma

solucdo mais definitiva. Uma das principais ilacdes que foi possivel retirar da utilizacao e
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teste desta placa, foi a forte dependéncia da qualidade do sinal adquirido da estabilidade da

fonte de alimentacao.

)

-

Fonte de alimentacio @ MCU @ OLED display
\.Oximetro Jele @ RF transceiver

Figura 4.16 Protdtipo do oximetro de pulso

A Figura 4.17 mostra a primeira versdo da fonte de alimentacéo. E um PCB de duas layers, em
que todos os componentes estdo colocados na layer superior. Ambas tém um ground plane,
sendo que a layer inferior funciona essencialmente com um caminho de retorno de baixa

impedancia para as diversas correntes.
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carregamento da bateria
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Figura 4.17 PCB da fonte de alimentagéo com os diversos componentes soldados na layer superior.

Esta versao serviu para testar a solucao adotada para a fonte de alimentacao e verificar se
cumpre os requisitos de projeto definidos. Par o efeito, foram realizados testes em vazio,

com cargas constantes e com transientes.

Todas as medicdes ilustradas nas Figuras 4.18 A), B), C) e D) mostram a tensao de saida do
conversor medida diretamente aos terminais do condensador de saida. De forma a minimizar
o acoplamento de ruido de alta frequéncia na cadeia de medicao, a ponta crocodilo tipica foi
substituida por um pequeno enrolamento de fio acoplado na extremidade da ponta de prova
do osciloscopio. As medicoes foram efetuadas com uma largura de banda de 50MHz e com o

conversor a funcionar em modo Buck.

Tipicamente a tensdo de ripple de saida de um conversor é constituida por duas
componentes. Uma de baixa frequéncia, ripple, e outra de alta frequéncia, ruido. Como a
largura de banda do osciloscopio para estas medicdes esta limitada a 50MHz, o ruido de alta
frequéncia nao a avaliado. Posteriormente apresentar-se-do imagens para avaliar essa

componente.

A Figura 4.18 A) mostra o ripple na tensao de saida para o conversor em vazio. A frequéncia
de comutacdo medida esta dentro dos limites de referéncia recomendados no datasheet do
conversor. A tensdo pico a pico, ou ripple, € apenas 8,16mV, um pouco acima do que seria de
esperar nestas condicdes, mas mesmo assim muito abaixo do maximo exigido nos parametros

de projeto.
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As Figuras 4.18 B),C) e D) mostram a tensdao de saida do conversor para valores de carga
constantes,10mA, 96mA e 960mA respetivamente. Observa-se um ligeiro aumento da
frequéncia de comutacao, que reflete a resposta do feedback loop ao pedido de corrente. A
tensao pico a pico também aumenta ligeiramente. Assim, pode afirmar-se que o conversor,
para cargas constantes, é capaz de cumprir os requisitos de projeto independentemente do

valor de corrente exigido.

RIGOL STO
LT

RIGOL STOF
ol

[RETNEETRN

Figura 4.18 Tensdo de saida do conversor para valores de carga constantes: A)conversor em vazio. B) 10mA.
C) 96mA. D) 960mA

Os valores medidos e alvo da analise anterior, ndao levantam grandes consideracoes em
relacdo ao desempenho do conversor. O mesmo ja ndo se pode dizer quanto as formas de
onda em si. Estas formas de onda dependem muito do tipo de condensador utilizado a saida
do conversor. Nesta versao da placa utilizou-se um condensador de tantalo. Estes
condensadores caracterizam-se por possuir um valor de ESR e ESL médio. Com efeito, quando
estes efeitos parasitas comecam a dominar, observam-se picos e escaloes na forma de onda
da tensao de saida, antes do condensador de saida comecar a descarregar e provocar a queda
de tensao. Estes efeitos, assinalados na Figura 4.18 A) por “ESR”,”ESL” e “Cout”(descarga do
condensador) sdo bem percetiveis em todas as figuras analisadas, em especial na figura 4.18

D). O layout da placa também pode agravar o problema. Na verdade, mesmo com este tipo de
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condensador nao seria de esperar tanta “distorcao” na forma de onda do Ripple, o que deixa

a antever que o layout da placa tem de ser redesenhado [52].

A Figura 4.19 mostra a resposta do conversor para transientes com uma frequéncia de 1Hz. Os
transientes foram gerados fazendo a comutacdo de uma resisténcia de 33Q através de um

mosfet de canal N.

Pode Observa-se que o Ripple aumentou consideravelmente. Contudo, o feedback loop de
controlo do conversor consegue regular rapidamente a tensdo de saida. A figura 4.19 B)

mostra o pormenor do pico de tensao gerado pelo pedido de corrente.

Figura 4.19 Resposta do conversor. A) Quando Ihe é imposto um transiente de corrente. B) Pormenor do pico
de tenséo.

A Figura 4.20) ilustra a ultima versao da placa com a fonte de alimentacao. Nesta versao, e
de forma a tentar melhorar a resposta do conversor DC/DC, nomeadamente o Ripple de saida
e a resposta aos transientes na carga, foram adicionados mais condensadores na entrada e na
saida do conversor. Para frequéncias tipicamente inferiores a 10KHz, o feedback loop do
conversor matem a impedancia de saida baixa. A medida que o ganho do conversor cai, a sua
impedancia aumenta [57]. Nesta situacdo, para frequéncias altas, é exigido que a malha de
condensadores de saida faca a compensacao mantendo a impedancia num valor baixo. Isto
requere condensadores com multiplos valores de capacidade. O valor da indutancia parasita
(ESL), limita a maxima frequéncia de utilizacdo dos condensadores. Condensadores com
Valores mais baixos de capacidade tém uma frequéncia de utilizacdo mais alta. Assim, foram
adicionados ao PCB dois condensadores de baixa capacidade [55] [58]. Foi também adicionado

um condensador de desacoplamento imediatamente a seguir ao conector da bateria.
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Circuito de controlo da Conversor DC/DC .

carga da beteria 33V) Interface 12C Oximetro (SoC)
Porta micro USB para . Circuito de monitorizagdo

carregamento da bateria @ conetor da bateria @ do estado de carga da LDO (1.8V)

bateria

Figura 4.20 Verséo final do oximetro (layer superior e inferior).

0 layout da placa foi também alterado. As principais alteracoes foram:

Os condensadores de saida e entrada foram reposicionados e colocados o mais
proximo possivel do conversor.

O conector da bateria, o Cl que controla o ciclo de carga da bateria e o conversor
foram colocados o mais proximo possivel, de forma a minimizar os loops de corrente.
Foi garantido um caminho de retorno para a corrente com uma impedancia baixa. Isso
é garantido pelo graund plane em ambas as layers. Adicionalmente foram colocadas
multiplas vias entre graund planes, especialmente nos condensadores de
desacoplamento. Cada via, por si s6, adiciona cerca de 9nH 4 impedancia da pista®.
Colocando mdltiplas vias divide-se esse valor

O conector Mini USB foi colocado ao lado do conector da bateria de forma a minimizar
os loops de corrente durante o ciclo de carga da bateria.

Foi criado um poligono em torno da bobina sem ground plane em ambas as layers, de

forma a minimizar o acoplamento de ruido de comutacao da bobina.

0 Soc foi incluido nesta placa. A principal razdo para esta opcdo prendeu-se com o fato de a

comutacao dos LEDs, durante o seu normal funcionamento normal, ser a maior fonte de

transientes do sistema. Desta forma, minimiza-se o comprimento das pistas de alimentacao

do Soc, minimizando portanto a sua impedancia. Assim garante-se a melhor resposta possivel

aos transientes, deste ponto de vista.

Por fim foi adicionado um CI para a monitorizacao do estado de carga da bateria e o conector

de comunicacao com o PCB do microcontrolador.

® Valor tipico, uma vez que, o valor exato depende do tamanho da via e da frequéncia.
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A Figuras 4.21 mostra a resposta, desta versao do conversor, a transientes de corrente
gerados pelos LEDs do Soc para uma frequéncia de amostragem é 1000 amostras por segundo.
0 valor da corrente é medido em série com a bateria. Para o efeito, usou-se um amplificador
operacional (ampop), para amplificar a queda de tensdao aos terminais de uma resisténcia
medidora de corrente. A linha azul representa precisamente as variacdes de tensao a saida do
ampop. De forma a poder ler-se diretamente o valor da corrente no osciloscopio multiplicou-
se os valores representados na linha azul pelo ganho do ampop. O resultado é a linha cor-de-
rosa. A linha amarela representa da tensao a saido do conversor e por fim, a linha verde
representa o sinal de interrupcao gerado pelo Soc, que assinala o fim do tempo de aquisicao
do ADC

118V

KEYSIGHT

TECH ES

BWY Limit Imyert

Figura 4.21 Resposta do conversor a transientes de corrente (para 13bit 1000sps).

Pode observa-se que:

e A tensdao média a saida do conversor € de 3,28V, muito proximo dos ideais 3.3V.

e Existe um pouco de ruido imediatamente a seguir a interrupcao. O tempo de duracdo
deste ruido coincide com o tempo de transmissao de dados através do bus 12C para o
microcontrolador, pelo que, muito possivelmente, o ruido estd a ser acoplado
através das pistas de dados.

e A corrente nao é igual para os dois LEDs, uma vez que a amplitude de dois pulsos

consecutivos da linha azul nao é igual.

Na Figura 4.22 sao ilustradas as variacoes da tensao de saida do conversor com acoplamento

AC. Pode verificar-se que a tensdo pico a pico ronda os 35mV. Para esta frequéncia de
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amostragem, o feedback loop nao chega a estabilizar completamente durante o pedido de

corrente. Recorde-se que estamos apenas a analisar a componente AC.

Figura 4.22 Resposta do conversor a transientes de corrente com acoplamento AC (para 13bit 1000sps).

Na Figura 4.23 pode observar-se a resposta do conversor para uma frequéncia de amostragem
de 50 amostras por segundo. A tensdo pico a pico € de 32,9mV e, claramente, o loop de

controlo consegue estabilizar a tensao de saida durante o pedido de corrente.

1.0V
KEYSIGHT

Figura 4.23 Resposta do conversor a transientes de corrente com acoplamento AC (para 16bit 50sps).

A Figura 4.24 mostra a tensao a saida do LDO. Pode observar-se que existe um pico de tensao

entre os pedidos de corrente, que esta relacionado com o incremento de corrente, por parte
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do SoC, para processar a amostra recém adquirida. Para essas condicdes uma tensdo pico a
pico € de 2,2mV. Durante o tempo de aquisicdo do ADC, ou seja quando existe um pedido de
corrente, a tensao a saida do LDO é bastante estavel. O Ripple nesse periodo é de cerca de
500puV. Este facto é muito relevante uma vez que é a tensdo de saida do LDO que serve de

referéncia para o ADC.

1.01V
KEYSIGHT

ES

Figura 4.24 Tens&o de saida do LDO com acoplamento AC.

A Figura 4.24 mostra o PCB desenvolvido para alojar o microcontrolador, radio, o display e o
acelerometro. E um PCB de quatro layers, as exteriores sdo reservadas apenas para as pistas
de sinal e as duas camadas interiores sao power planes. Esta placa comunica com a placa de

alimentacao através do conetor Molex de 6 polos.
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Figura 4.25 Placa de controlo

4.5 Tratamento digital de sinal

As amostras digitais das formas de onda fotopletismograficas com origem no SoC MAX30100
sdo entregues ao MCU em estado “bruto”. Ou seja, as caracteristicas DC e AC dos sinais estao
ainda por estimar. Para tal, as amostras sao encaminhadas para blocos de processamento de

sinal com vista a extracdo destes parametros.
4.5.1 Filtros digitais

Um filtro é essencialmente uma ferramenta que modifica ou limita o conteldo espectral de
um sinal. Os filtros servem para melhorar a qualidade do sinal delimitando, por exemplo, a
banda de interesse do sinal a um espectro especifico (removendo ruido de banda larga) ou na
extracao seletiva de informacao espectral presente no sinal [59] [60]. Um filtro digital € um

algoritmo que opera num sinal digital.
Os filtros digitais sao divididos em duas classes. Filtros de resposta finita ao impulso, FIR, e

filtros de resposta infinita ao impulso, IIR. A escolha entre as duas classes de filtros depende

das caracteristicas de cada uma delas e da forma como vao afetar o sinal que se pretende
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analisar. A seguir sdo enumeradas as caracteristicas tidas como mais relevantes para a analise
dos sinais fotopletismograficos [59] [61] [62]:

e Os filtros FIR tem fase linear, nao introduzem distorcdo de fase. Esta é uma
caracteristica desejavel para o tratamento de sinais biologicos.

e A natureza recursiva dos filtros FIR garante a sua estabilidade no dominio do tempo.
0 mesmo nao é possivel de garantir com estruturas IIR.

e Os filtros FIR sdo menos suscetiveis a ruido provocado pelo limite de bits imposto para
representacao dos numeros (roundoff noise e erros de quantizacao dos coeficientes).

e Os filtros FIR sdo mais dificeis de sintetizar.

e Os filtros IIR possibilitam uma banda de transicao mais estreita e com menos
coeficientes.

e Os filtros IIR ocupam menos memoéria e sdo computacionalmente mais eficientes.

A principal razao na escolha da estrutura FIR tem por base a propriedade de fase linear -
todas as componentes do sinal sofrem um mesmo atraso, resultando num sinal filtrado sem
distorcao de fase [59] [63].

Um filtro FIR pode ser caracterizado pela seguinte equacao:

N-1

y(n)=

h(k)x(n—k) (4.32)

k=0

Em que y(n) é asaida do filtro no instante n, x(n—k) representa o valor da entrada atual

e passada do filtro e h(k) sao os coeficientes do filtro.

A equacao (4.32) é a equacao do filtro no dominio do tempo, equacao das diferencas, na sua
forma nao recursiva. Isto quer dizer que a saida atual é apenas funcdo da entrada passada e

atual.

4.5.2 Especificacdes de desempenho e dimensionamento

As amostras fotopletismograficas sdao ambas filtradas através de duas estruturas do tipo FIR.
Um filtro passa-alto remove a fracao DC do sinal enquanto uma estrutura to tipo passa-baixo

visa reforcar a qualidade do sinal em banda base.

Especificacoes do filtro passa-baixo:

1. Banda de passagem: 2Hz;
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Banda de rejeicao: 5Hz;
Atenuacao da banda de rejeicao: -80dB;
Ripple da banda de passagem: 0.01dB;

Frequéncia de amostragem: depende da resolucdo ADC em funcao da largura de

pulso.

Os coeficientes da estrutura FIR passa-baixo foram gerados com a ferramenta FVtool do

Matlab.

Tomando como exemplo a frequéncia de amostragem de 50 sps, obteve-se a resposta

magnitude-frequéncia (a azul) e a resposta em fase (a verde) representada na Figura 4.26.

Figura 4.26 Resposta em frequéncia (a azul) e resposta em fase (a verde) da estrutura FIR passa-baixo.
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0 ndmero minimo de coeficientes para implementar o filtro é 68. De forma a que o filtro

fosse simétrico utilizou-se um nimero de coeficientes impar, neste caso 69.

A caracteristica resposta ao impulso para o filtro passa-baixo desenhado esta representada na

Figura 4.27. Como a simetria é positiva e o nimero de coeficientes é impar trata-se de um

filtro FIR tipo I.

caracteristicas referidas.

Existem quatro tipos de filtros FIR com fase linear,

mediante as
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Figura 4.27 Resposta ao impulso da estrutura FIR passa-baixo.

Nos filtros FIR tipo | e tipo Il o atraso de fase Tf € expresso em termos de nimero de

coeficientes (N ) e pode ser corrigido na implementacao, de acordo com a seguinte equacéo:

N-1
Tf = (T]T (4.33)

em que | é o periodo de amostragem

Especificacoes do filtro passa-alto:

1. Banda de passagem: 0.8Hz;

2. Banda de rejeicao: 0.1Hz;

3. Atenuacdo da banda de rejeicao: -80dB;

4. Ripple da banda de passagem: 1dB;

5. Frequéncia de amostragem: as consideracdes feitas para o filtro passa baixo sao

igualmente validas para este filtro.

Na Figura 4.28 pode analisar-se a resposta magnitude-frequéncia (a azul) e a resposta em fase

(a verde).
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Figura 4.28 Resposta em frequéncia (a azul) e resposta em fase (a verde) da estrutura FIR passa-alto.

O numero de coeficientes minimos é relativamente alto, 196. Para que o numero de
coeficientes seja impar usou-se 197. A atenuacdo para 0.1Hz é ligeiramente inferior ao

pretendido (cerca de -60 dB).

4.6 Software

O codigo é constituido pelo firmware (MCU) e por uma interface grafica escrita em Matlab
(GUI). A interface grafica foi criado com dois propositos: facilitar a configuracdo do sensor
fotopletismografico ao proporcionar um acesso flexivel ao sistema por parte do projetista, e
ao mesmo tempo, garantir a transferéncia dos sinais pré e pos-processados mais os
parametros fisiologicos estimados, no MCU, para serem analisados posteriormente em

ambiente PC.

4.6.1 Estrutura Geral
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Todo o software desenvolvido esta organizado por blocos que contém o cddigo especifico de
cada hardware ou funcdes especificas de software. Sempre que o SoC MAX 30100 e ao radio
NRF24L01 geram uma interrupcao externa, ha um conjunto de funcdes que lhes dizem
respeito que sdo executadas. Essa interrupcdo é atendida pela rotina de servico de
interrupcao (ISR), que por sua vez gera uma flag. Os restantes blocos sao executados quando

as respetivas callback functions sao chamadas.

A figura 4.29 descreve a organica de funcionamento da funcao main. Duas funcdes asseguram
a execucao ciclica do codigo: Uma faz polling a um canal de comunicacao UART e a outra faz

polling as flags de interrupcao geradas pelas ISR.

A ligacao fisica entre o MCU e a aplicacao grafica é estabelecida através de um canal UART.
Foi criado um protocolo, baseado em codigo ASCII, para que a aplicacao grafica possa enviar
comandos para o microcontrolador. Assim, se o microcontrolador receber o carater L é
chamada uma funcao que faz a configuracao do sensor mediante a String que sucede o
referido carater. Caso seja recebido o carater S, inicia-se um ciclo de amostragem pré-

definido.

O procedimento que atende as flag das interrupcoes é igual tanto para o radio como para o
Soc. Em primeiro lugar determina-se quem gerou a flag, |é-se o registo STATUS e mediante o

seu valor sao executadas as funcdes correspondentes.

Quando os valores do SpO2 e do batimento cardiaco sdo calculados, sdo chamadas funcoes
responsaveis por passar esses valores para a interface grafica, radio e o display OLED. Para
cada um destes periféricos foi desenvolvido um driver especifico. Neste caso, entende-se por
driver o conjunto de funcdes especificas de cada periférico que permitem a sua configuracao,

comunicacao com o microcontrolador e o desempenho das suas tarefas.
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Figura 4.29 Fluxograma que descreve o funcionamento da fungdo main.




4.6.2 Configuracao e operacao do MAX30100

A configuracdo do Soc € da responsabilidade da rotina Max30100_Init(). Ou seja, os registos
internos de parametrizacao do MAX30100 sdao acedidos e atualizados através desta rotina.
Existe para tal um conjunto de estruturas de dados (struct) que guardam todas as
configuracoes do SoC. Sempre que uma dessas configuracoes € alterada a rotina
Max30100_Init() &€ chamada.

0 SoC tem uma sequéncia de power up. Quando a sequéncia fica completa e a tensdo de
alimentacdo do SoC é estavel é gerada uma interrupcdo externa. O microcontrolador vai
atender a interrupcao lendo o registo STATUS. Se o bit 1 deste registo estiver a nivel alto, é
chamada a funcao Max30100_Init(). Apos este procedimento o SoC esta pronto para recolher

dados.

4.6.3 Aquisicao de dados

A funcdo Read_MAX_DATAFIFO() garante a continua atualizacdo das estruturas de dados
destinadas ao armazenamento de sinais fotopletismograficos digitalizados, a medida que
novas amostras vao sendo geradas pelo ADC no MAX30100. Sempre que o MAX30100 modifica o
sinal logico, em sentido descendente, no pino 13, a rotina de servico de interrupcao associada
ao porto B (pino 2) no MCU, desencadeia a leitura de um registo interno no SoC, por forma a
confirmar se o par de amostras dos sinais de onda de pulso RED E IR sao validas. Confirmando-
se, o proximo recurso a ser consultado é o registo “FIFO Data” para onde sdo encaminhadas as

amostras resultantes da conversao A/D.
A Figura 4.30 mostra um trecho de um sinal de onda de pulso IR, referente ao LED

infravermelho. As amostras foram obtidas com uma frequéncia de amostragem de 50 amostras

por segundo e com uma resolucao de 16 bits.

61



4.12 T T T

ADC count

L [ [ L [ [
0 50 100 150 200 250 300 350 400
sample

Figura 4.30 Forma de onda de pulso IR (valores em bruto).

Na figura podemos observar algum ruido de banda larga acoplado no sinal.
4.6.4 Rotinas de processamento de sinal

A estrutura do processamento de sinal € ilustrado na Figura 4.31.
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Figura 4.31 Cadeia de processamento de sinal implementada em software.

( Oximeter SOC)

SrO2

0 conjunto de operagdes realizadas durante todo o processo é igual para ambos as cadeias de
processamento, a excecao da cadeia de processamento do IR. Nesta, é realizada a medicao
do batimento cardiaco. Nas secbes seguintes discute-se com mais pormenor cada um dos

blocos funcionais representados na figura.

4.6.4.1 Filtro para remocao de ruido

Promover a qualidade de sinal independentemente da origem da grandeza amostrada, é uma

pratica comum no desenho de qualquer cadeia de medida. Isto significa que o objetivo ultimo
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de qualquer medicdo, particularmente se a grandeza em questao tem niveis elétricos
reduzidos, € minimizar a presenca de sinais sem utilidade na interpretacdo do sinal
fotoplestimografico. Ou seja, a banda de frequéncias com relevancia no sinal amostrado é
reduzida comparativamente ao intervalo de frequéncias abrangidas pela frequéncia de
amostragem. A principal fonte de “contaminacao” num sinal, e como tal penalizadora da
qualidade de sinal desejada, esta relacionada com o ruido eletrdnico intrinseco aos elementos
que compdem um sistema eletronico. Por outro lado, outras formas de “contaminacao”
devem ser consideradas, resultantes da interferéncia de sinais externos tais como dispositivos
elétricos geradores de ruido eletromagnético significativo a 50Hz ou, em faixas de
frequéncias mais elevadas (fontes de alimentacdo comutadas, balastros eletrdnicos,
acionamentos elétricos monofasicos ou trifasicos, etc).

A analise do sinal no dominio do tempo proporciona uma visao suficiente, se o objetivo é
avaliar se o sinal é relativamente “limpo”, ou por contraste significativamente ruidoso. Como
exemplo, a figura 4.30 mostra uma série temporal de amostras da onda de pulso IR ou RED. A
resolucao usada no conversor A/D é 16 bits. A componente AC do sinal € muito pequena em
relacdo a componente DC. E perfeitamente visivel que a forma de onda do sinal tem algum
ruido. Sem um estudo mais detalhado no dominio da frequéncia é praticamente impossivel

apurar a natureza do ruido.

Este ruido sera atenuado sujeitando o sinal a um filtro FIR passa baixo, com o objetivo de
limitar a banda de frequéncias a banda de interesse e atenuar o ruido cuja frequéncia esta
para além dela. A remocao do ruido de banda larga é o primeiro passo na cadeia de

processamento de sinal.

A caracterizacdo do conteldo espectral relativo as fontes de ruido é feita com recurso a
transformada de Fourier para sinais discretos (DFT). Matematicamente, a transformada de
Fourier é representada por:

N-1 _
X (m)=>"x(n)e #™" M =0,..N -1 (4.34)

n=0

Onde x(n) representa a sequéncia de amostras da série temporal, N é o nimero de

amostras para calcular a saida do algoritmo DFT, ,, é o index da amostra na série temporal e
m € o indice da saida do algoritmo DFT no dominio da frequéncia. Para efeitos de calculo do
espectro de poténcia, o termo X(m) na equacédo 5.1 é elevado ao quadrado. A Figura 4.32

exibe o espectro de poténcia dos sinais de onda de pulso IR e RED. Os coeficientes DFT foram

determinados com uma sequéncia de 1024 amostras ao ritmo de 50sps.
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Figura 4.32 Espectro de poténcia da onda de pulso adquirida com uma frequéncia de amostragem de 50 sps
(resolucéo 16 bits)

A componente que corresponde ao intervalo de frequéncias até 0.2Hz é onde a poténcia do
sinal é maior. Os maiores picos imediatamente a seguir correspondem ao batimento cardiaco
e respetivos harmonicos. A largura de banda (til é limitada superiormente pelo batimento
cardiaco maximo que o oximetro de pulso é capaz de ler, neste caso 300 bpm ou 5Hz. As
especificacoes basicas do filtro digital passa-baixo sao: frequéncia de corte de 3Hz e banda
cortante com inicio a 6Hz. A Figura 4.33 exibe o sinal de onda de pulso IR “moldado” pelo

filtro digital. Como se pode constatar a forma de onda resultante & menos ruidosa.
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Figura 4.33 Sinal fotopletismografico IR apds filtro digital passa-baixo

Como o filtro tem 69 coeficientes, seria de esperar o mesmo nimero de amostras para que o

filtro estabilize, o que de facto acontece.

0 espectro de poténcia ap6s aplicacao do filtro passa-baixo esta patente na Figura 4.34. Pode

observar-se que o conteldo espectral acima de 6Hz é bastante atenuado.
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Figura 4.34 Espectro de poténcia da onda de pulso adquirida com uma frequéncia de amostragem de 50 sps
(resolucao 16 bits) apos filtro digital passa-baixo.

4.6.4.2 Calculo da componente DC do sinal fotopletismografico

A fracdo continua dos sinais é estimada com a média das amostras observadas numa
sequéncia temporal de 3 s, equivalente a um total de 150 amostras. A funcdo média esta

representada por um bloco integrador na Figura 4.35.

4.6.4.3 Calculo da componente AC do sinal fotopletismografico

Para a extracao da componente AC sujeita-se o sinal a um filtro FIR passa alto, com
frequéncia de corte de 0,2Hz e frequéncia da banda passante de 0,8Hz. O sinal de pulso IR

apos a passagem pelo filtro passa-alto esta representado na Figura 0.35.
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Figura 4.35 Sinal fotopletismogréfico IR ap0s filtro digital passa-alto

As caracteristicas do filtro com uma regido de transicdo apertada, conduzem a uma estrutura
FIR progressivamente pesada a medida que a frequéncia de amostragem aumenta.Com efeito,
o nimero de coeficientes FIR cresce exponencialmente com a frequéncia de amostragem. Nao
sO a resposta ao impulso do filtro aumenta consideravelmente como o esforco computacional
pedido ao MCU é maior. No firmware, o nUmero de amostras necessarias para estabilizar os

filtros é calculado a partir do nimero de coeficientes do filtro passa alto, uma vez que é
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sempre o maior filtro. Os filtros sdo inicializados com esse nUmero de amostras antes de se

prosseguir para o processamento dos dados propriamente dito.

De acordo com a Figura 4. as amostras resultantes sao guardadas a fim de calcular o valor

RMS (Xgys ) cuja expressao é:

(4.35)

onde N é o numero de amostras recolhidas numa janela de amostragem e X; € uma nova

amostra.

4.6.4.4 Filtro de média

Os valores do batimento cardiaco podem variar ligeiramente entre janelas de aquisicdo
sucessivas. De fato, existe uma normal variabilidade no periodo entre batimentos que
também se reflete ao fim de cada janela de aquisicdo. Apesar de esta variabilidade ser um
parametro clinico interessante nao foi considerado relevante no ambito do estudo
desenvolvido na dissertacdo. Um outro fator a ter em conta esta relacionado com o
movimento do paciente (motion artifacts). De forma a mitigar essas variacoes, € aplicado um
filtro MAV. Este filtro utiliza sucessivamente os valores as trés ultimas janelas de aquisicio

para calcular a média.

4.6.5 Algoritmo de detecao de picos

De forma a calcular corretamente o batimento cardiaco o algoritmo de detecado de picos
(DDP) tem de ser robusto. A Figura 4.36 llustra o procedimento adotado tanto para picos
como para vales. Este procedimento apenas deteta se uma determinada amostra é um pico ou
vale local. Se essa amostra for o maior pico ou vale dentro de cada janela que compreende
duas passagens por zero consecutivas da onda de pulso, entao é designado como pico ou vale

global (no intervalo de amostras em observacao).

Sejam Xxo_l,XO,XX0+1 3 amostras consecutivas e P o conjunto de valores pico e vales.

X, € P se:

" Moving average filter
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4.
<0 x (4.36)

X, — X — X, <0,vale

NOVA AMOSTRA
X(®)

Xo—1

NOVA AMOSTRA
X(®)

Xg+1

f(i-1) é um pico f(i-1) é um vale
local local

Figura 4.36 Algoritmo de detecdo de picos (DDP).

Para guardar as trés amostras necessarias foi desenhada uma estrutura do tipo FIFO com
ligeiras modificacdes. Para facilitar a manipulacao das amostras foram criadas trés variaveis

do tipo pointer. A Figura 4.37 mostra a estrutura e o seu funcionamento.
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Figura 4.37 Estrutura FIFO implementada.

Uma estrutura de dados FIFO, em termos convencionais, é gerida através do conhecimento da
posicao atual, podendo ser incrementado ou decrementado sempre que uma amostra é
adicionada ou retirada da estrutura, respetivamente. A estrutura implementada funciona com
trés variaveis do tipo pointers que sao todas incrementadas quando um novo valor é
guardado. Quando a estrutura é inicializada, é atribuido a cada pointer um endereco de
memoria, Figura 4.37 a). Desta forma, ndo ha necessidade de chamar uma funcao para retirar
elementos do FIFO. O novo valor é sempre escrito no endereco de memoria para o qual o
PUTpointer aponta. Nesta estrutura ndao ocorre overflow um vez que tem um funcionamento
circular. Os trés pointers sao definidos como variaveis globais, tem-se assim acesso aos
valores guardados na estrutura de forma atomica, o que representa uma consideravel

otimizacdo em relacdo ao método convencional de chamar uma funcao para ler os valores.

A Figura 4.38 apresenta o algoritmo implementado na detecdo de picos e vales globais. Os
picos e vales sdo guardados em duas variaveis do tipo array ( P[ ] eV [ ] respetivamente),
cobrindo um horizonte temporal de uma janela de amostragem. Os indices das amostras que
correspondem as passagens por zero da onda de pulso sdo guardados no array Z[ ] .

Recorde-se que o intervalo entre indices consecutivos definem uma janela de amostragem.

Sempre que uma amostra é apurada como um maximo local é feita uma consulta a array P[],a

fim de aferir se existem outros picos locais. O maior pico local é considerado um pico global
e guardado no array P[ ] . E ainda aplicado um thresholds (Thr) para que picos de pequena

amplitude nao sejam considerados. O procedimento é igual para os vales.
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Figura 4.38 Algoritmo de decisdo para picos e vales globais.

4.6.6 Detecao do batimento cardiaco

O batimento cardiaco é calculado medindo o niUmero de amostras entre picos sucessivos na
onda de pulso. Como a frequéncia de amostragem é constante durante uma janela de
amostragem, multiplicando o nimero de amostras pelo periodo de amostragem (T) obtemos o
tempo decorrido entre picos sucessivos. Para obtermos o batimento cardiaco a partir desses

valores usa-se a seguinte equacao:
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BPM = — (4.37)

4.6.7 Calculo do valor de Sp0,

As componentes AC e DC de cada um dos sinais, IR e RED, sao substituidas na equacao(3.13) e
sujeitas a uma curva de calibracdao empirica de forma a estimar o valor de SPO2. Quando nao
ha uma boa correlacao entre os dois sinais, os valores de SPO2 podem facilmente variar para
periodos de aquisicao sucessivos. De forma a mitigar essas variacdes bruscas, é aplicado um
filtro MAV. O batimento cardiaco é calculado usando a componente AC do sinal IR. Este sinal é
usado para o efeito em detrimento do sinal RED, uma vez que possui uma melhor gama

dinamica e melhor SNR.

4.6.8 Interface do Radio e respetiva camada de aplicacao

O dispositivo recetor (PRX) cria uma pequena rede de sensores sem fios com topologia em
estrela. O sistema da rede admite um maximo de cinco dispositivos ligados em simultaneo. A
Figura 4.39 apresenta a disposicao da rede sem fios. A cada dispositivo é-lhe reservado um
canal légico (PIPE) de comunicacdo dedicado. O radio MRF24L01 permite até seis canais por
cada canal RF. Um dos canais esta reservado para efeitos de configuracdo dos modulos RF
agregados a rede. Os restantes canais sdo destinados aos modulos sem fios que venham

integrar a rede

TX_ADDR_P3
RX_ADDR_P0O

TX_ADDR_P2
RX_ADDR_PO

TX_ADDR_P4
RX_ADDR_PO

RX_ADDR_PO
RX_ADDR_P1
RX_ADDR_P2
RX_ADDR_P3

TX_ADDR_P1 RX_ADDR_P4 TX_ADDR _P5
RX_ADDR_PO RX_ADDR_P5 RX_ADDR_P0

Figura 4.39 Estrutura em estrela da rede sem fios e esquema de enderecos.
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Cada dispositivo tem um endereco Unico que lhe é concedido mediante o PIPE que lhe foi

atribuido. Todos os dispositivos podem comunicar através do PIPEO, até porque o radio impoe

que as mensagens de acknowledge sejam transmitidas através dele.

A rede criada deve ter as seguintes caracteristicas:

A comunicacao entre dispositivos € feita de forma assincrona.

Deve ser capaz de, sem intervencao do utilizador adicionar novos elementos a rede.
Na pratica, o mesmo é dizer, atribuir um canal logico vago (se existir) a quem o
requisitar.

Gerir todas as comunicacoes, inclusive colisdes de pacotes.

Eliminar da rede automaticamente os dispositivos considerados offline.

De forma a implementar as caracteristicas enunciadas, € necessario desenvolver um protocolo

de comunicacdo. O Unico campo, dentro da estrutura dos pacotes transmitidos, onde a

camada de aplicacao pode intervir é o campo referente ao payload, que passara a denominar-

se sub-pacote ou frame (Sp). Os primeiros cinco bytes do Sp estao reservados para a

implementacao do referido protocolo. A Figura 4.40 mostra a estrutura do Sp.

— = |l T | Tvmeeart | e mmes oy | |DESTINATION — = =0
| DEVID _| |_PEV 11PE_| l_TXEEQiESll [RX RESPONSE | D | [PAYLOAD [5,32]

— — — —_ ' —— —

Figura 4.40 Estrutura dos sub-pacotes ou frames.

As funcdes desempenhadas por cada campo do Sp sao:

DEV ID. Byte reservado a identificacdo do dispositivo. Cada dispositivo tem de ter um
ID Unico. Existe contudo, um ID reservado para broadcasts. O ID é gravado na

memoria flash do microcontrolador em compile time.

DEV TYPE. Este byte define o tipo de dispositivo. O sistema recolhece por defeito trés
tipos de dispositivos:

o Oximetros de pulso. ID=0;

o ECG. ID=1;

o Medidores de pressao arterial. ID=2;

TX REQUEST. Este byte define a natureza das mensagens enviadas. Existem quatro
tipos de mensagens:
o DSR. Pedido de autorizacao para enviar dados;

o DSP. Permissao para enviar dados;
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o DATA_MSG. Mensagem de dados
o SERVICE_MSG. Mensagens configuracao da rede. Estas mensagens circulam na
rede sempre pelo canal zero. Os tipos de mensagens de configuracao sao:
=  PIPE REQUEST = 1. Pedido de um canal logico vazio;
= BATTERY STATUS REQUEST = 2. Pedido do estado de carga da bateria;
= ERROR = 3;

o RX RESPONSE. Este byte serve para alojar a resposta do recetor aos pedidos
do emissor. Canal atribuido ao emissor.
o Codigo de erros. Os bytes reservados e os respetivos codigos sao:
=  NOPIPE_AVAILABLE = 0xB;
» PIPE_ALREADY_REG = OXF;
= PIPE_NOT_REG = OxE;
= RX_RESETED = OxA;

e DESTINATION ID. Este byte define o ID do dispositivo para o qual a mensagem vai ser

enviada.
=  PAYLOAD. Campo onde os dados a enviar sao alojados.
A Figura 4.41 ilustra o funcionamento basico do protocolo. Um dispositivo liga-se a rede
quando lhe é atribuido um PIPE (canal logico). Para tal, envia ao Relay node uma

SERVICE_MSG (PIPE REQUEST). O Relay node envia o PIPE atribuido, se existir algum

disponivel.
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Figura 4.41 Esquema de funcionamento do protocolo implementado.

Quando o dispositivo TX necessita enviar dados, primeiro envia uma DSR pelo PIPE que lhe foi
atribuido. O dispositivo RX sé ira responder quando tiver disponibilidade para receber esses
dados. Se néo o tiver, o dispositivo RX reenviara o pedido dentro de um intervalo de tempo
pré-configurado. Os pedidos (DSR) sdo colocados num FIFO. Convém relembrar que o pacote
de dados, montado automaticamente pelo radio, contem dois bites para a identificacao dos
pacotes. Este bites sao deveras convenientes uma vez que, permitem identificar a
retransmissao do mesmo pacote e impedir que a mesma DSR seja registadas multiplas vezes
no FIFO.

4.6.9 Driver do display OLED

O driver do display é constituido por um conjunto de funcdes que permitem comunicar com o
Cl que controla o display. Estas funcdes enviam um conjunto de dados, ou comandos, que
mapeiam a memoéria RAM do controlador. A memoria esta dividida em oito paginas e cento e
vinte sete colunas ou segmentos, conforme ilustrado na Figura 4.42. Cada quadrado
representa um pixel. Para iluminar um determinado conjunto de pixéis, precisamos de
manipular dois pointers, correspondentes a pagina e a coluna em questdo. Desta forma, cada
byte de dados enviados vai preencher uma coluna. Esta nao é a Unica maneira de “escrever”

caracteres no display, mas € sem dlvida a mais expedita.
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Figura 4.42 Mapeamento da mem@ria do controlador do diplay OLED.

0 tamanho dos caracteres a representar no display sao pré-definidos pela fonte utilizada. O
mais comum € os caracteres terem uma dimensdo de 8*8 pixeis. Assim, para escrever um
qualquer carater é necessario enviar oito bytes de dados consecutivos. Para representar os
carateres utilizou-se um array multidimensional que organiza os bytes a enviar por colunas.

Este array é guardada na memoria flash do microcontrolador.

O driver conta com funcdes para “escrever” strings, linhas e pixéis individuais.

4.7 Interface Matlab

A Figura 4.43 mostra a interface desenvolvida em Matlab (GUI). O GUI serve dois propositos
muito importantes na fase de desenvolvimento de um oximetro de pulso. Serve de interface
entre o microcontrolador e o Matlab, permitindo a visualizacdo expedita dos dados
processados, o valor de SPO2, o batimento cardiaco e os PPG (IR e RED) em tempo real. Nao
menos importante, é a possibilidade que o GUI nos oferece de alterar todos os registos
relevantes do SoC a qualquer momento. De outra forma ter-se-ia de compilar todo o

firmware, o que é um processo moroso e entediante.

A comunicacdo entre o Matlab e o microcontrolador é feita através de um canal UART. Cada
vez que o microcontrolador envia um byte, é gerada uma interrupcao no canal UART do PC.
Essa interrupcao é atendida pelo “Matlab” e os dados sdo guardados em arrays. O GUI apenas
mostra o sinal PPG ja processado, contudo o microcontrolador também envia os dados em
bruto de forma a permitir o processamento dos sinais em offline. Um bom exemplo desse

processamento seria uma analise no dominio da frequéncia.

0 utilizador escolhe a configuracao pretendida para o Soc através dos varios painéis. O codigo

em Matlab monta automaticamente a mensagem e envia-a. Registe-se que em todo o
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processo nao existe um verdadeiro handshake, pelo que nao ha mensagens de acknowledge.
Se as mensagens nao forem corretamente recebidas, a informacdo perder-se-a
irremediavelmente. O microcontrolador descodifica as mensagens recebidas e programa todos

os bites cujos registos foram alterados.

B Stellarishatlab_GULver3 =[] 5 [J[BY werep vaLUES - - " - | o e

® & MEE (|| File Edit View Insert Tools Desktop Window Help >
D5Hde A0 EL- S 0B | 0D
‘CONFIG PANEL-
UART CONFIG——; MESUREMENT 1
COMS | BaudRate SAMPLING INTERFACE—
colis
couto 1e+06 HR(bpm) 08
col11 S
COM1T Disconnect g 0.6
SPO2 (%) E
SENSOR REGISTER CONTROL. ; 0.4
[~ MODE CONFIG—— - SAMPLE RATE =
©) HRoonly O =0 02
@ sP02 Lt i)
@ 200
©) temperature enable 5 400 0
800 0 200 400 600 800 1000 1200
— PULSEWIDTH [us]— | ) gog
© 20013 BTS] ) 1000 i
© 400114 BTS]
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%) 1600 (16 BTS] — INTERRUP ENABLE B
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R )
0
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Figura 4.43 Interface gréafica escrita em Matlab.
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Capitulo 5

Analise de Resultados

5.1 Introducao

Este capitulo discute os resultados de um conjunto de ensaios experimentais realizados ao
dispositivo de oximetria desenhado no ambito da dissertacdo. Os ensaios serviram em
primeiro lugar para documentar a caracteristica da forma de onda associada aos sinais
fotopletismograficos. Dois modos de resolucdo ADC sao utilizados para averiguar a presenca
de ruido e determinar quantitativamente a expressao da componente AC face ao termo médio
nos sinais de fotopletismografia. Os ensaios sao conduzidos com frequéncia de amostragem de
50sps e com resolucao ADC entre 13-bit e 16-bit. A qualidade do sinal AC é medida nos dois
niveis de resolucdo ADC, jogando-se para o efeito, com a manipulacdo da corrente LED nos
varios niveis de amplitude permitidos pelo SoC. O consumo de energia é averiguado no
conjunto dos modulos que compdem o sistema de oximetria por reflexao (SoC e MCU), em
varios regimes de funcionamento e de forma independente. Com base nos resultados
combinados da qualidade de sinal e do perfil energético apurado, um critério de “trade-off”
como ferramenta de auxilio é testado. A determinacdo do valor de nivel de saturacdo de
oxigénio no sangue é formalizada com amostras de sinais PPG retiradas de um Unico sujeito.

Por fim, o desempenho do algoritmo de detecao do batimento cardiaco é verificado.

5.2 Andlise dos sinais adquiridos fotoplestimograficos

Para avaliar o PPG adquirido, foram realizados ensaios num sujeito de teste em intervalos de
aquisicao de 20 segundos. As diferentes leituras sao avaliadas explorando as diferentes
configuracdes de corrente para os LEDS. Nesta fase, o sinal é adquirido na ponta do dedo
indicador esquerdo. Estes ensaios foram conduzidos com o SoC configurado para 16 bits e a 50

amostras por segundo.

As Figura 5.2 permitem comparar as formas de onda fotopletismograficas antes e apos a

utilizacao dos filtros digitais.

Pode observar-se que a amplitude combinada do sinal medido (componente DC e AC) esta
relacionado com a intensidade dos feixes de luz vermelha e infravermelha. O decaimento

exponencial observado nos sinais fotopletismograficos tem um valor médio superior quando a
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corrente € maxima, ou seja, 50mA. Em contrapartida, para correntes mais baixas o SNR e a
gama dinamica sdo menores, uma vez que o sinal amostrado é mais afetado por ruido e a
amplitude da componente AC é menor. Desta forma, usando correntes maiores podemos
diminuir os requisitos do filtro passa baixo, ja que os efeitos dos varios tipos de ruido que

afetam a cadeia de medicao sao consideravelmente menores (ruido de quantizacao, ruido
branco, etc).
Os sinais fotopletismograficos provenientes dos dois comprimentos de onda (RED e IR) sao

concordantes na periodicidade temporal. Contudo, a componente DC é maior para o sinal de

onda de pulso RED enquanto a componente AC revela-se superior para o sinal obtido com o

feixe de luz IR.

3.55% ' T T T T T RPPG — IR PPG
——RED PPG
€
3 150+
o 35_ -
Q A A il
2 £10 | O 4 O I | I L
| n . N /|
3.45 L L L I I | | | | | A I i | I
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500 5011 ! | I
Sample < | | |
10° 3 ‘ /
X 8 o | f
5050 ' ' " —REDPPG 9 / / [ il (
. L) < | [ f
5 W 501 | | | [ |
3 5k R Vo B i I I I I [
8 v W W ien N | I I | ‘\ [ |
o VT I | I I
a M WA e 100F I 1 | V f L [
L4080 EARE | v V (. ) I
, , ‘ ‘ ‘ , , , , sl
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
Sample I I I I I L I I I I
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

Sample

Figura 5.1 Formas de onda fotopletismogréaficas para uma corrente nos LEDs de 50mA (16bits). Valores em
bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.
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Figura 5.2. Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 40.2mA (16bits). Valores em
bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.
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IR PPG
_ 40r RED PPG
5
o
8
0 300
[a] N ﬂ
< l f i N I H I | i \
G L A N I 1 O T O O
| | i | I | |
4700 : : : : ; : : ; : VoI | | | A | “ ‘
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 50  10f o A P / |
Sample 15 | | | | ( /
2 s |
7650 : : : : . : - . : 5 o | I I
e RED PPG é /1 / / / l
W\ \ / ( [ / J
76001 | N 152l (1| ol I /
I W f,,,w ‘\ hrw” “‘ “‘ | \“ [ [ “‘ [
3 7550 A PV » YA 1 2 (. I J I | ‘ |
. P A 201 | \ | | I |
Q 7500(- ! WL | /I . [
a Vel W I} I
< \I” “\\K“/ \
7450 R
700t P
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 50 0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
Sample Sample

Figura 5.4 Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 7.6mA (16bits). Valores em
bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.

A componente DC foi removida através do filtro passa-alto e o ruido de alta frequéncia foi

atenuado pelo filtro passa-baixo. As conclusdes a que se chega sdo iguais as tecidas aquando

da analise dos valores em bruto.

O valor da amplitude pico a pico cresce com o aumento da corrente dos LEDs. Considerando
a resolucdo maxima do ADC, chega-se a conclusao que o nUmero efetivo de bits para
representar a componente AC é de 7,7 bits. Para o menor valor de corrente considerado,

7,6mA, o nimero efetivo de bits é apenas 5,5 bits. Note-se que esta analise é referente ao

LED RED uma vez que configura o pior cenario.

Tomando por base os dados referentes as figuras anteriores é analisado o racio entre a
componente AC e a componente DC para ambos os LEDs. O racio referente ao LED IR é
aproximadamente o dobro do racio calculado para o LED RED. A componente AC é 0,68%-

0,72% da componente DC para o LED RED e 0,96%-1,5% para o LED RED.
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Figura 5.5 Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 50mA (13bits). Valores em

bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.
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Figura 5.6 Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 40.2mA (13bits). Valores em

bruto a direita e valores apds o processamento de sinal a esquerda.
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Figura 5.7 Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 20.8mA (13bits). Valores em
bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.
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Figura 5.8 Formas de onda fotopletismograficas para uma corrente nos LEDs de 7.6mA (13bits). Valores em
bruto a direita e valores ap6s o processamento de sinal a esquerda.

As Tabelas 5.1 e 5.2 apresentam a relacdo entre a amplitude AC e o numero de bits

equivalentes em relacao a cada valor de corrente dos LEDS.

Tabela 5 1-Modo de aquisicdo 13 bits

IR AC term . RED AC term .
Ieo (MA) (Raw ADC count ) Bits (Raw ADC count ) Bits
50 51,1 57 | 37,2 52
40,2 51,5 57 | 441 55
27,1 33,0 50 | 250 4,6
17,4 25,7 47 | 16,9 41
7,6 12,4 36 | 119 3,6
44 - - - -

Tabela 5 2- Modo de aquisi¢do 16bits

IR AC term . RED AC term .
Iieo (MA) (Raw ADC count ) Bits (Raw ADC count ) Bits
50 2418 79 | 179,1 75
40,2 251,5 80 | 1718 74
27,1 194,7 76 | 1394 71
17,4 1479 7,2 | 100,0 6,6
7,6 73,5 6,2 | 49,6 5,6
44 31,2 50 | 23,2 4,5

Para a resolucao de 13 bits obteve-se, para a componente AC, uma variacao entre 3,6 e5,7
bits entre o valor 7.6mA e 50mA de corrente, respetivamente. Para o valor minimo de

corrente (4,4mA) nao é possivel obter resultados consistentes.

De igual forma, para a resolucao de 16 bits, obteve-se uma variagao entre o valor minimo de

corrente e o valor maximo de 5,0 bits e 7,9 bits, respetivamente.
Poder-se-ia repetir os testes anteriores para todas as resolucoes que o SoC disponibiliza de

forma a encontrar a melhor opcao em termos de nimero efetivos de bit em funcdo da energia

consumida. Contudo isso seria um processo demorado e entediante. Uma abordagem mais
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expedita passa por formular um indicador que devolva a Poténcia média (mW) pelo nimero

efetivo de bits. Seja o y indicador referente ao IR e £ o indicador referente ao RED, tal que:

AVG
PSOC

=— g 5.1
4 ACIE[?/B (5.1

AVG

£=—20% (5.2)

A RED

Onde ACENPe ACENE representam a amplitude pico a pico em termos de nimero de bits e

AV A .
P£YS a poténcia média consumida pelo SoC.

Relembrando que a escolha da resolucao do SoC define a largura de pulso (1,6ms para 16bits
e 0,2 ms para 13 bits), a tensdao de nominal é 3,3V e tendo em conta os valores de corrente
usados nas Tabelas 5.1 e 5.2 calculou-se a poténcia média consumida pelo Soc. As Figuras 5.9

e 5.10 traduzem em forma de grafico os valores calculados para os dois indices.
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Figura 5.9 Modo de aquisi¢ao 13 bits: y e & vs corrente nos LEDs.
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Figura 5.10 Modo de aquisi¢éo 16 bits: y e & vs corrente nos LEDs.
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A Figura 5.11 mostra os resultados obtidos para o batimento cardiaco ao longo de intervalos

de amostragem de 3 segundos.
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Figura 5.11 Resultados do batimento cardiaco referentes a cada intervalo que aquisigao.

Os resultados da figura sdo bastante consistentes e sem grandes variacdes. Recorde-se que é
aplicado um filtro MAV ao fim de cada intervalo de aquisicao, o que anula variacées bruscas
no batimento cardiaco. Todavia, este aspeto pode ser importante em futuras analises. A
variabilidade do batimento cardiaco € um parametro muitas vezes relacionado com varias

doencas cardiacas [64],[65].

A Figura 5.12 mostra os resultados do valor de SPO2 calculados ao longo de intervalos de

amostragem de 3 segundos
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Figura 5.12 Resultados do SPO2 referentes a cada intervalo que aquisi¢ao.
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Os valores estao dentro da gama de valores normais e ndao variam muito ao longo do tempo.
Note-se que estes resultados foram estimados de acordo com uma curva de calibracao
empirica. Em futuros trabalhos ter-se-a de efetuar a calibracao do dispositivo em vitro, de

forma a poder comparar os resultados com outros dispositivos atualmente no mercado.
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Capitulo 6

Conclusoes e Trabalhos Futuros

6.1 Conclusoes

0 principal objetivo desta dissertacao passou pelo desenvolvido de um oximetro de pulso por
reflexdao com capacidade de comunicacao sem fios - monitorizacdo da saturacdo de oxigénio

no sangue (SP02) e detecao do batimento cardiaco em tempo real.

O projeto e desenvolvimento de hardware passou por varias fases, tendo culminado num
protdtipo com caracteristicas avancadas (aquisicio de sinais de onda de pulso IR e RED
combinada com técnicas de processamento de sinal digital para extracdo dos parametros
fisiologicos). O prototipo é constituido por duas cartas eletronicas com funcionalidades

distintas:

e Carta dedicada a instrumentacao, isto &, integrando o SoC de medicdo dos
sinais foto pletismograficos, conversor de poténcia DC-DC mais circuitos de

supervisao do estado de carga e regulacao da corrente de carga da bateria;

e Carta de comando onde reside um MCU de 32 bits com mdltiplas funcoes
(execucao de algoritmos de processamento de sinal digital; gestdo e
configuracao do SoC de oximetria, interface de comunicacao com ligacao RF

2.4GHz e controlo do suporte LCD).

Tanto o interface LCD como a unidade RF de 2.4GHz careceram de desenvolvimento

electrénico. Ou seja, foram adquiridos no comércio com placa de circuito impresso incluida.

O dispositivo experimental foi inicialmente desenhado para ser aplicado na extremidade do
dedo, a semelhanca de outros produtos do género disponiveis no mercado. Contudo, a
plataforma de desenvolvimento seguida no decorrer do trabalho, é suficientemente flexivel
para o desenho ser adaptado em futuras versdes, por exemplo, em outras zonas do corpo
humano com perfusdao sanguinea aceitavel, indo ao encontro da tendéncia crescente de
incorporar dispositivos de monitorizacao médica junto ao corpo (wearable mobile de vices).
Na realidade, poderado ser necessarias solucdes criativas do ponto de vista de otimizacao da
area ocupado pelo hardware. Contudo, na esséncia, tanto a composicdo do hardware como o

firmware nao sofrerao alteracodes significativas.
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0 modelo fundamental utilizado para estimar o valor do SPO2 é baseado na equacao de Beer-
lambert’s. De forma a corrigir os desvios ao modelo teodrico foi utilizada uma curva de
calibracao empirica. Os resultados obtidos permitiram concluir que o oximetro tem um

comportamento estavel e produz resultados fiaveis ao longo de tempo.

Para o calculo do batimento cardiaco foi elaborado um algoritmo baseado na detecao de picos
na onda de pulso. O algoritmo revelou-se bastante versatil e com um bom desempenho em
condicdes de funcionamento normais. Através dos resultados recolhidos verificou-se que os
valores do batimento cardiaco ndo sao consistentes quando as medicdes sdao bastante
afetadas por motion artifact. Nessas condicdes, o algoritmo tem de ser melhorado através da

implementacéo de técnicas tais como filtros adaptativos ou filtros de Kalman

A escolha da melhor configuracdo para o funcionamento do oximetro depende do balanco
entre a qualidade do sinal e o consumo de energia. Excitar os LEDs com correntes mais
elevadas, para resolucées do ADC mais elevadas, incrementam a qualidade do sinal. Contudo,
fazem disparar o consumo de energia, comprometendo a portabilidade do dispositivo. Apesar

disso foi possivel recolher dados consistentes a correntes tao baixas como 7.6mA.

6.2 Desenvolvimento de Trabalhos Futuros

Do trabalho a desenvolver no futuro, destaca-se:

e (Calibracao do oximetro

Otimizacoes dos algoritmos
o Inclusdo dos dados do acelerometro de forma a tornar o oximetro menos
sensivel a motion artifacts.
o Inclusdo de novas técnicas de processamento de sinal.
¢ Otimizacao da rede de sensores sem fio
e Conclusao do prototipo a nivel da estrutura
e Desenvolvimento de uma plataforma para o armazenamento, processamento

estatistico e distribuicdo dos dados.

6.3 Trabalhos Resultantes desta Dissertacao

Com o trabalho realizado nesta dissertacdo, até ao momento, resultam dois artigos
cientificos. O primeiro trabalho, “Experimental Low Cost Reflective Type Oximeter for
Wearable Health Systems with High Resolution and Advanced Communication Capabilities” foi

submetido, aceite e publicado na conferéncia IEEE International Conference on Environment
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an Electrical Engineering florenca 2016. O Segundo trabalho “A Novel Desigh Methodology for
Portable Oximetry Devices in Biomedical Applications with High Compact Analog Front End
Block” foi igualmente submetido, aceite e publicado na conferéncia IEEE International
Conference on Environment an Electrical Engineering florenca 2016. Nos anexos A1 e A2

encontra-se a primeira pagina de cada um deles.
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ANEXOS



A1 - Trabalho Resultante Desta Dissertacdo (submetido,

aceite e publicado na conferéncia IEEE International Conference on

Environment an Electrical Engineering florenca 2016)
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A2 - Trabalho Resultante Desta Dissertacdo (submetido,

aceite e publicado na conferéncia IEEE International Conference on

Environment an Electrical Engineering florenca 2016)
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A3 - Esquema elétrico do oximetro de pulso
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