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Sistema de energy harvesting para la medida de ECG

Resum

Aquest treball consisteix en el disseny d’un dispositiu medic portable (waerable) per a la detecci
d’arritmies a partir de la senyal ECG que s’alimenta amb metodes de energy harvesting (recol-leccid
d’energia) a partir de I'energia del cos. Per a la seva realitzacié s’ha estudiat I'estat de I'art actual de
les possibilitats de recol-leccié d’energia mecanica, téermica i quimica del cos huma, aixi com les
tecniques de conversié d’aquestes en energia eléctrica per a I'alimentacié del dispositiu. S’ha conclos
que el generador termoeléctric es la millor opcid per aquesta aplicacio per la seva major
predictibilitat en la produccié d’energia i per esser una alternativa comoda i viable pel perfil de

pacient potencial.

Posteriorment s’ha realitzat el disseny del dispositiu de mesura ECG que optimitzi el consum
d’energia realitzant avaluacions de diverses alternatives de filtrat, amplificacié, conversié ADC,
controladors, bateria i gestié de potencia. Per a la comunicacio del dispositiu s’ha escollit la xarxa de
baix consum LoRa. Escollits cada un dels components, s’ha presentat I'esquematic, el disseny de la
placa de circuit impresa (PCB) i el diagrama de flux d’operacioé del controlador. Aixi mateix, s’ha
revisat la normativa aplicable al dispositiu dissenyat, i s’ha analitzat I'impacte ambiental y el cost

econdmic del producte.

Per problemes de falta de subministrament de components no s’ha pogut realitzar el muntatge fisic

del dispositiu. Finalment, es proposen millores en treballs futurs.
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Resumen

Este trabajo consiste en el disefio de un dispositivo médico portable (wearable) para la deteccidn de
arritmias a partir de la sefial ECG que se alimenta con métodos de energy harvesting (recoleccidn de
energia) a partir de la energia del cuerpo. Para su realizacién se ha estudiado el estado del arte actual
de las posibilidades de recolecciéon de energia mecanica, térmica y quimica del cuerpo humano, asi
como las técnicas de conversion de éstas en energia eléctrica para la alimentacidn del dispositivo. Se
ha concluido que el generador termoeléctrico es la mejor opcidn para esta aplicacién por su mayor
predictibilidad en la produccidn de energia y por ser una alternativa cémoda y viable para el perfil de

paciente potencial.

Posteriormente se ha realizado el disefio del dispositivo de medida ECG que optimice el consumo de
energia realizando evaluaciones de varias alternativas para el filtrado, amplificacién, conversién ADC,
controladores, bateria y gestion de la potencia. Para la comunicacién del dispositivo se ha escogido la
red de bajo consumo LoRa. Escogidos cada uno de los componentes, se ha presentado el esquematico,
el disefio de la placa de circuito impreso (PCB), el diagrama de flujo de operacidn del controlador. Asi
mismo, se ha revisado la normativa aplicable al dispositivo disefiado, y se ha analizado el impacto

ambiental y el coste econdmico del producto.

Por problemas de falta de suministro de componentes no se ha podido realizar el montaje fisico del

dispositivo. Finalmente, se proponen mejoras en trabajos futuros.
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Abstract

The aim of this project is to design a wearable medical device for the detection of arrhythmias from
the ECG signal that is powered by energy harvesting methods from the human body’s energy. For its
realization, the current state of the art of the methods of collecting mechanical, thermal and
chemical energy from the human body has been studied, as well as the techniques for converting
these into electrical energy to power the device. It has been concluded that the thermoelectric
generator is the best alternative for this application due to its greater predictability in energy

production and because it is a comfortable and viable alternative for the potential patient profile.

Subsequently, the design of the ECG measurement device that optimizes energy consumption has
been carried out by evaluating several alternatives for filtering, amplification, ADC conversion,
controllers, battery and power management. For the communication of the device, the low power
LoRa network has been chosen. Once each of the components has been chosen, the schematic, the
printed circuit board (PCB) and the controller operation flowchart have been presented. Likewise, the
applicable regulation has been reviewed, and both the environmental impact and economic cost of

the product have been analysed.

Due to the lack of supply of components, the physical assembly of the device couldn’t be performed.

Finally, improvements are proposed for future work.
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GLOSARIO

ECG Electrocardiograma

EMG Electroencefalograma

BFC Célula biocombustible (Bio Fuel Cell)
TEG Generador termoeléctrico

PEG Generador piroeléctrico

ATP Adenosina trifosfato

Redox Reaccidn de reduccion-oxidacion

front-end  Conjunto de circuitos de acondicionamiento de sefial analdgicos que
proporcionan un bloque electrénico funcional, flexible y configurable.

MCU Microcontrolador
PMU Unidad de gestién de potencia (Power Management Unit)
LoRa Largo alcance (Long Range)

LoRaWAN Long Range Wide Area Network

LPWAN Red de bajo consumo y largo alcance (Low Power Wide Area Network)

Gateway Dispositivo que actua como interfaz de conexidén entre aparatos o dispositivos

ADR Tasa de datos adaptative (Adaptative Data Rate)

ADC Convertidor Analdgico-Digital

RLD Circuito de conduccién de la pierna derecha (Right Leg Drive)
CMRR Razon de Rechazo al Modo Comun (Common Mode Rejection Ratio)
RF Radiofrecuencia

EMI

Filtro de interferencia electromagnética (Electromagnetic Interference)

IEEE Instituto de Ingenieros Eléctricos y Electrénicos (Institute of Electrical and
Electronics Engineers)
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1. PREFACIO

1.1. Justificacion

En la ultima década, los dispositivos electrénicos portatiles han pasado a formar parte imprescindible
en la medicina. Tanto para la monitorizacidn, el diagndstico o la terapia se utilizan dispositivos médicos
portables (wearables) o implantables que han hecho mucho mas facil y cdmodo cualquier proceso
médico tanto para los pacientes como para los profesionales, permitiendo la mayoria de ellos
almacenar y transmitir informacion médica por RF. Las ventajas del uso de estos dispositivos son
evidentes, pero todos ellos tienen en comun a necesidad de una bateria, que ademas debe cargarse

periddicamente.

En este contexto es donde la recoleccion de energia (energy harvesting) juega un papel crucial para
solventar el inconveniente del uso de las baterias. Se trata de recoleccion de energia limpia, renovable
y permanentemente accesible. Existen numerosas fuentes de energia con las que alimentar
dispositivos sin depender de las baterias ni de la conexidn a la red eléctrica. Una de ellas es el cuerpo

humano.

Nuestro cuerpo recoge energia a través de los alimentos y la transforma en distintos tipos de energia
(quimica, térmica, etc.) para realizar todas sus funciones. Una gran parte de esa energia puede ser
recolectada sin producir ninglin efecto negativo en el cuerpo y se puede utilizar para alimentar
dispositivos médicos. La energia del cuerpo es segura, confiable y ecoldgica, y por ello el energy
harvesting es ahora una linea de investigacion en auge que puede solucionar un problema actual como

es el uso de baterias y sus efectos en el medio ambiente.

1.2. Motivacion del trabajo

Mi interés por el energy harvesting surgid por una breve explicacidon de este concepto que nos dieron
en la asignatura de Equipos de Monitoreo, Diagndstico y Terapia. Me parecidé un tema novedoso e
interesante en el que no habiamos profundizado durante los estudios del Grado en Ingenieria
Biomédica. Ademas, dos de las asignaturas que mas disfruté durante los estudios fueron Sensores y
Acondicionadores de Sefial y Disefio de Equipos Médicos Usables, ambas de contenido relacionado
directamente con este proyecto. Por todo ello no quise desaprovechar la oportunidad de realizar mi
trabajo de fin de grado sobre este tema, que es para mi interesante y en el que creo que queda aln

mucho por avanzar.
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Sistema de energy harvesting para la medida de ECG

2. INTRODUCCION

2.1. Alcance

En este proyecto se desarrolla un sistema de energy harvesting para alimentar un dispositivo médico
que realiza la medida de ECG con el objetivo de detectar arritmias cardiacas y enviar un aviso cuando
sean detectadas. La energia que alimenta el dispositivo de deteccidn de la arritmia se recolecta
directamente del cuerpo. Para el disefio del dispositivo médico, es necesario conocer el estado del arte,
seleccionar un modo de recoleccién de energia, seleccionar los componentes adecuados, proceder al
montaje y programaciéon del dispositivo y finalmente validarlo. El siguiente diagrama de bloques

muestra el proceso a seguir en la realizacion del proyecto.

Canocimiento del estado del arte del EH a partir del cuerpo humano

l

Seleccion del método de EH adecuado para la aplicacion

l

Seleccion de componentes

l

Montaje y programacian del dispositivo

]

Validacion

Figura 1. Diagrama de bloques del alcance del proyecto. (Fuente propia).
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2.1.1.  Definicién de energy harvesting

Se trata de la recoleccion de energia a partir de fuentes alternativas a las mds comunes como las pilas
o baterias. Se puede recolectar energia del medio ambiente, por ejemplo, del agua, el viento, del sol o
de las ondas de radiofrecuencia. También el cuerpo humano ha demostrado ser una fuente de energia
limpia y sostenible que permite alimentar dispositivos de bajo consumo. Esta energia corporal puede
ser mecdnica, térmica o quimica y todas pueden convertirse mediante distintos métodos en energia
eléctrica. El interés de este proyecto recae en utilizar esta energia para alimentar un sistema de medida

de ECG para la deteccidn de arritmias.
2.1.2. Medida de ECG y deteccion de la arritmia cardiaca

El electrocardiograma (ECG) es el registro de la medida de los biopotenciales captados en la superficie
del cuerpo originados por el corazén durante su funcionamiento. El corazén esta formado por dos
auriculas, donde se almacena la sangre que llega desde las venas, y dos ventriculos que bombean la
sangre a las arterias. Cuando el corazdn se dilata relajando su tejido, la sangre entra en las auriculas.
Este proceso se conoce como didstole. Al contrario, cuando el corazén se contrae para bombear la
sangre desde los ventriculos, se encuentra en proceso de sistole. Estos movimientos se coordinan
gracias a los potenciales de accion del miocardio. Dichos potenciales son los que se registran en un

electrocardiograma.

La sefal ECG ha sido parametrizada de modo que se conoce bien la sefial esperada del funcionamiento
correcto del corazén. En la Figura 2 (b) se puede apreciar una representacién de los latidos cardiacos,

mientras que en la Figura 2 (a) se pueden apreciar las ondas caracteristicas del ECG comun.

(@) (b)

Primer latido Segundo latido
Intervalo PR

Segmento ST

Linea isoeléctrica

Q S
Segmento PR

Intervalo QT

Figura 2. (a) Ondas caracteristicas del ECG comun. (b) Representacion de latidos cardiacos.
(Fuente [10]).
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La forma de la sefial ECG proviene de la activacion de los potenciales de membrada de las distintas

partes que se activan en cada latido. La onda P corresponde a la despolarizacién de las auriculas, el

complejo QRS a la despolarizacion de los ventriculos, y la onda T a la repolarizacién de los mismos. Los

segmentos PRy ST tienen un potencial nulo. Ademas, se conoce el valor tipico esperado de la amplitud

de cada una de las ondas.

Cuando se registra una sefial ECG que presenta diferencias, ya sea en la forma de onda, en la amplitud

o en la duracién suele ser indicativo de un problema cardiaco. En el dispositivo que se desarrolla en

este proyecto se implementard un algoritmo de deteccidén de arritmias sobre la sefial ECG registrada.

En el momento en que se detecte una arritmia, el dispositivo enviara una sefial de alarma al centro

sanitario donde se ha prescrito el uso del dispositivo y al servicio de emergencias en el momento en

que se ha detectado el problema. El siguiente diagrama refleja el proceso de uso del dispositivo.

Medida de ECG continua

ECG normal

1

No se almacena el registro

Arritmia detectada

!

Transmision de alarma al centro

sanitario y a emergencias (112)

-

Actuacion sanitaria

pertinente

Figura 3. Diagrama de bloques del proceso de uso del dispositivo. (Fuente propia).
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2.2. Objetivos

2.2.1. Objetivo general

El objetivo de este proyecto es disefiar un dispositivo que se alimente con técnicas de energy
harvesting a partir de la energia del cuerpo humano. Dicho dispositivo realiza medidas de ECG para
detectar posibles arritmias cardiacas y enviar un aviso al centro sanitario y emergencias en caso de

peligro.

2.2.2.  Objetivos especificos

- Conocer el estado del arte de los métodos de energy harvesting a partir del cuerpo humano.
- Desarrollar un sistema de energy harvesting adecuado para el dispositivo de medida de ECG
- Procesado de la sefial ECG.

- Programacién del algoritmo de deteccién de la arritmia cardiaca.

- Montaje del dispositivo.
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3. ESTADO DEL ARTE DE LAS TECNICAS DE ENERGY
HARVESTING

El consumo de energia en los dispositivos wearables es muy bajo, lo que los hace ideales para ser
alimentados con métodos de energy harvesting. En este capitulo se realiza una revisién del estado del
arte en los diferentes métodos de energy harvesting a partir de la energia generada por el cuerpo. La
energia llega al cuerpo humano en forma de alimentos. Después de varios procesos bioquimicos, esa
energia se convierte en ATP, que es conocida como la moneda energética del cuerpo. La energia
contenida en esa molécula se transforma en energia mecdnica, térmica y quimica dentro del cuerpo.
Estos tres tipos de energia pueden ser aprovechados mediante distintos métodos para su conversiéon

en energia eléctrica.

El primer sistema de energy harvesting se registré en el aino 1826, cuando Thomas Johann Seebeck

encontrd que se generaba una corriente eléctrica que se forma en un circuito cerrado hecho de dos
metales similares cuando se mantienen a distintas temperaturas. A partir de entonces, se inicié una
linea de investigacidon de termometria, generacidn de potencia y refrigeracién que dio pie en 1839 a
que Edmund Bequerel descubriera el efecto fotovoltaico, que es también un método de energy
harvesting basado en la conversién de luz solar en energia eléctrica. Sin embargo, el efecto fotovoltaico
no se comprendid y parametrizé del todo hasta el desarrollo de la teoria cudntica de la luz y los sélidos
en la década de 1900. La primera placa solar de grandes dimensiones se instalé en 1894 por Charles

Fritts, cubriendo una ldmina de selenio con una capa de oro [1].

En 1880 aparece el primer sistema de energy harvesting con el que se aprovecha la carga eléctrica
generada mediante el efecto piezoeléctrico. Se trata del descubrimiento de los cristales piezoeléctricos

por parte de Pierre y Jacques Curie [1].

Durante el siglo XX se amplian los campos de investigacidn, asi como las posibilidades tecnoldgicas. Sin
embargo, en el siglo XXI el energy harvesting recibe mayor atencidon debido al aumento del uso de

dispositivos portatiles de bajo consumo y el creciente interés por encontrar alternativas a las baterias.
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3.1. Energia mecanica

La energia mecdnica esta presente en muchas formas en la naturaleza. El cuerpo humano produce
energia mecanica para el movimiento, ya sean movimientos voluntarios como andar, o involuntarios
como latidos de corazdn o los movimientos peristalticos. Otra forma de energia mecdnica en el cuerpo

humano es, por ejemplo, la energia del flujo de la sangre en su recorrido por el sistema circulatorio.

Muchos dispositivos pueden convertir vibraciones, movimiento, deformacién, presién y tensiones en
energia eléctrica. Segun cual sea la fuente de energia mecanica, la aleatoriedad de la produccion de
energia variara. Segun este criterio podemos clasificar las fuentes en tres categorias: energia de

vibracion aleatoria, energia de flujo constante y energia de movimiento intermitente [2].

Un ejemplo de energia de vibracidn aleatoria es la energia realizada con el cuerpo de forma voluntaria
en un momento concreto, como por ejemplo la rotacion del codo. En este caso solo habria
disponibilidad de energia en el momento en que se produce el movimiento, es decir, se dispone de
energia forma aleatoria debido a la aleatoriedad del evento que la produce. La cantidad de energia
extraida depende de la amplitud y la frecuencia de la vibracién. Es por ello que la cantidad de energia
de vibracién aleatoria que se puede extraer es dificil de predecir. Ademas, a la vibracién producida por

el cuerpo podria afadirse la vibracién del propio dispositivo de energy harvesting.

La energia de flujo constante en el cuerpo humano puede proceder principalmente de dos fuentes
distintas: el flujo de sangre por el sistema circulatorio [2] y el flujo de aire por las vias respiratorias [2].
Ambos son relativamente estables, por lo que la cantidad de energia es mas predecible de un modo
determinista. Aunque en flujo de sangre es continuo y estable, los métodos para aprovechar su energia

son altamente invasivos.

La forma mas clara de energia de movimiento intermitente producida por el cuerpo humano es la
generada al andar. Los pasos pueden considerarse movimientos periddicos mientras andamos, pero la
energia solo se puede recolectar en un momento concreto de cada ciclo. Si consideramos un paso

como un ciclo, solo cuando el pie esta en tocando el suelo podriamos recolectar energia.

Estos tres tipos de energia mecanica presentan distintos grados de aleatoriedad, y por ello tienen

distintos niveles de predictibilidad.

Existen distintas tecnologias de recoleccidn de energia mecanica aplicables al cuerpo humano. Las mas
extendidas son las basadas en piezoelectricidad, electroestatica o electromagnetismo. A continuacidn,

se hace un resumen de las técnicas mas extendidas.
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3.1.1. Generadores piezoeléctricos

El efecto piezoeléctrico es el fendmeno por el cual los materiales piezoeléctricos producen energia
eléctrica al aplicarseles una tensidon mecanica. Cuando se aplica una tensién mecdnica, el material se
deforma y muestra un cambio de polarizacién al distribuirse las cargas positivas y negativas. Como
consecuencia de este cambio en la distribucidn del potencial eléctrico se crea un campo eléctrico en el
material. La amplitud del potencial depende de la tensidn aplicada, la frecuencia de aplicacién de la

tensién,geometria del material y el material utilizado [3].

La tecnologia mds usada para la generacion de electricidad usando materiales piezoeléctricos es el
cantilever o viga en voladizo con una o dos laminas piezoeléctricas. Durante la vibracion, el cantilever
puede producir una gran cantidad de tensidon mecanica en el material piezoeléctrico. Generalmente se
afade una masa en el extremo de la viga para ajustar la frecuencia de resonancia. Asi, se induce un

voltaje alterno a través de los electrodos conectados al material piezoeléctrico [4].

Base excitation
(input acceleration)

Tip Mass

F=m-a
Piezoelectric Layer Piezoelectric Layer
Elastic Layer Piezoelectric Layer §
Neutral Axis Neutral Axis
a) b)

Figura 4. Estructura cantilever de un generador piezoeléctrico unimorfo (a) y bimorfo (b).
(Fuente: [4]).

Otra configuracién utilizada es el cymbal. Consiste en dos ldaminas metalicas entre las cuales se coloca
un disco de material piezoeléctrico. En esta configuracidn, las tapas metalicas refuerzan la resistencia
del disco a cargas mecanicas elevadas y permite generar una mayor cantidad de energia que el

cantilever, pero su inconveniente es la elevada frecuencia de resonancia [4].

Una linea de investigacion activa actualmente se centra en los materiales, que pueden ser inorganicos,
como los ferroeléctricos o los piezoceramicos, organicos como los polimeros y compuestos. El tipo de

material seleccionado influye notablemente en el funcionamiento del transceptor [4].
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3.1.2. Generadores electrostaticos

En el método electrostatico, la vibracidn producida por el movimiento del cuerpo se utiliza para hacer
variar la distancia entre dos electrodos de un capacitor que previamente debe de cargarse. El capacitor
esta compuesto por dos placas, una fija y otra que variara su posicién con la vibraciéon haciendo variar
la distancia entre placas. Con el condensador cargado, al variar la distancia entre placas variara la
capacitancia, lo que produce cambios en el potencial inicial. Estas variaciones de potencial provocan

que circule una corriente eléctrica [2].

Existen distintas configuraciones para los transceptores electrostaticos. En la Figura 5 se muestran

algunas de ellas [5].

a b c d

I - - S

_ , ==, ==, PEIFTFF

e o f o
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Figura 5. Generadores electroestdticos basados en la variacion de capacitancia debida al
movimiento. (Fuente: [5]).

El método electrostatico presenta una limitacion clara, la carga de las placas antes de empezar la
recoleccion de energia. Esto obliga al dispositivo a estar conectado a una fuente de alimentacién como

una bateria u otro sistema de recoleccién de energia complementario.
3.1.3. Generadores electromagnéticos

La conversion de energia mecanica procedente del movimiento o vibracién se basa en la ley de
Faraday. La energia eléctrica surge del movimiento relativo entre un conductor y un campo magnético.
Generalmente el conductor suele ser una bobina y el campo magnético es generado por un iman. Esta

tecnologia se ha utilizado para distintas aplicaciones desde el siglo XIX [6].
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Para dispositivos wearables, un disefio bastante extendido consiste en el uso del cantilever combinado
con una bobinay uniman. Eliman se coloca en el extremo del cantilever como masa inercial, y debajo
de este se encuentra la bobina en posicidn fija. De este modo, con el movimiento del cantilever debido

a lavibracion, el iman va variando su posicidon dentro de la bobina y generando corriente eléctrica. [5].

Cantilever

Magnet

Vibrating
base

Coill

Circuit

Figura 6. Esquemdtico de generador electromagnético. Disefio con cantiléver. (Fuente: [5]).

Se han reportado muchos disefios de recolectores de energia a partir del electromagnetismo, en los
gue puede haber una bobina fija y un iman madvil, como en el ejemplo anterior, o bien el iman esta fijo
en una posicién y es la bobina la que se mueve en respuesta a la vibracién. También existen disefos

de dobles cantilevers [6].

La cantidad de energia eléctrica de salida depende de la intensidad del campo magnético, el nimero

de espiras de la bobina y la velocidad relativa entre la bobina y el iman [5].
3.1.4. Nanogeneradores triboeléctricos

Los nanogeneradores triboeléctricos son una nueva tendencia en la conversion de energia mecanica a
eléctrica. El efecto triboeléctrico ocurre cuando las superficies de dos materiales dieléctricos con
diferente afinidad electrdnica entran en contacto fisico a causa de una fuerza externa. En la superficie
interna de los materiales se concentran cargas estaticas de signos contrarios. Si se produce un contacto
periddico entre los materiales, la carga en la superficie llega a saturarse, quedando las superficies
internas de los materiales cargadas, una con carga positiva y otra con carga negativa. El campo
electroestdtico creado por las cargas triboeléctricas conduce los electrones al exterior, donde se
colocan electrodos metalicos que captan los electrones libres. Si se aplica una fuerza de forma

periddica para poner en contacto las dos superficies, se consigue una corriente alterna periddica [7].
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3.2. Energia térmica

El calor corporal también puede usarse como fuente de energia para alimentar dispositivos. Los
generadores termoeléctricos y piroeléctricos producen energia eléctrica a partir de la recoleccion del
calor, o energia térmica, que genera el cuerpo humano. A diferencia de la energia mecanica, que puede
recolectarse de forma periédica o espontanea, el calor corporal no presenta en general grandes

variaciones en periodos cortos de tiempo, lo que es una ventaja a la hora de alimentar un dispositivo

sin baterias. Los generadores termoeléctricos (TEG) y piroeléctricos (PEG) recolectan calor del cuerpo

y la convierten en energia eléctrica, pero tienen funcionamientos distintos.
3.2.1. Generadores termoelétricos

El generador termoeléctrico es un tipo de generador basado en el efecto de Seebeck, segun el cual,
cuando un semiconductor estd sometido a un gradiente de temperatura se crea en él un campo

eléctrico.

La configuracion mds comun en este tipo de generadores consiste en la conexién en serie o en paralelo
de termopares. Los termopares estan compuestos por un semiconductor tipo N en serie con un
semiconductor tipo P. El extremo donde se conectan los dos semiconductores esta en contacto con la
fuente de calor, que puede ser la piel o el aire exhalado. El otro extremo, donde los semiconductores
no estdn unidos a los cables que conectan con el circuito a alimentar. Debido a la diferencia de
temperatura entre el extremo caliente, conectado a la fuente de calor, y el extremo frio, se acumularan
cargas positivas en el extremo frio del semiconductor tipo P y negativas en el extremo frio del
semiconductor N. Asi se crea una diferencia de potencial entre los extremos frios conectados al
circuito, hacia donde fluye corriente continua. Para obtener mayor potencia de salida, se conectan

termopares en serie o en paralelo formando termopilas [7].

3.2.2.  Generadores piroeléctricos

El efecto piroeléctrico ocurre en cristales con capacidad de polarizacién instantdnea [7]. Cuando el
cristal se calienta o se enfria, la intensidad de la polarizacién espontanea cambia debido a la
temperatura, lo que lleva a la generacion de cargas de polarizacién en la superficie en una determinada
direccion del cristal. A temperatura constante, la intensidad media de la polarizacién espontanea del
dipolo es constante, por lo que no hay flujo de electrones. Es por ello que los generadores piroeléctricos
solo pueden recolectar energia cuando la temperatura es cambiante, y por ello son aplicables a pocos

escenarios en el cuerpo humano. Sin embargo, si pueden usarse para detectar cambios de temperatura
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3.3. Energia quimica

Dentro del cuerpo humano se realizan continuamente millones de reacciones quimicas, en muchas de
las cuales existe transferencia de electrones. Los métodos de recoleccidén y conversidn de la energia

guimica del cuerpo humano son la célula de biocombustible y el generador de efecto hidrovoltaico.
3.3.1.  Célula de biocombustible

La célula de biocombustible (BFC) es un dispositivo de energy harvesting que utiliza las reacciones de
tipo redox que ocurren en organismos vivos para generar electricidad. Dependiendo del catalizador
utilizado, se pueden dividir en microbiales y enzimaticas. Las células microbiales utilizan
microorganismos como catalizadores, por lo que no se usan en humanos debido al riesgo de infeccidn.
Por ello, las células biocombustibles enzimaticas son la principal linea de investigacion en la conversién

de energia quimica en humanos.

El principio de generacidon de potencial se basa en la transferencia de electrones de anodo a cédtodo en
una reaccion redox. Tomando como ejemplo la glucosa, que seria la sustancia base en el dnodo,
tendriamos un catalizador como la glucosa oxidasa, mientras que el catodo seria el oxigeno y su
catalizador seria por ejemplo la lactasa. Se utilizan nanotubos de carbono o polimeros conductores
para transportar encimas bioldgicas y metales inertes o materiales de carbono como electrodos de
base [7].

(a) +

Glucono- A
lactone :

4 Laccase
oxidase

| | |
Glucose —J ‘ | L H,0

\

|

|

) f
Glucose j. N l

Bioanode Biocathode

Figura 7. Principio de funcionamiento de la célula de biocombustible. (Fuente [7]).

Cuando los reactivos son suficientes y la actividad enzimatica se mantiene constante, este proceso

puede producir corriente continua [7].
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3.3.2. Generador de efecto hidrovoltaico

El efecto hidrovoltdico es un principio emergente en la ciencia de la energia. Se trata de la conversion
de la energia del agua en energia eléctrica a partir de la interacciéon de nanomateriales con moléculas

de agua. La aparicién de nanomateriales ha impulsado esta nueva linea de investigacién.

Cuando ciertos nanomateriales como nanotubos de carbono o grafeno interaccionan con el agua,
ocurren una serie de efectos eléctricos en el material. Se han reportado estudios sobre generacion de
electricidad a partir de la evaporacidn de agua y la humedad. Por ejemplo, un nanomaterial de carbono
poroso tiene una capa cargada negativamente de forma natural, lo que provocara interacciones

eléctricas con los iones del agua [7].

3.4. Tabla resumen de resultados obtenidos con estos métodos.
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. . .. Voltaje y/o Densidad de . .

Energia Método Condiciones . y_/ . Potencia Referencia Autor/a
amperaje potencia

Mecanica Piezoeléctrico inorganico Laminas finas de PZT bajo una carga de 3.5 g y frecuencia 77.2 Hz. 53.10V 32 mW/cm? 0.98 mW [4] Yi et al.

(. . P . . . - . 0.55Voc y .
Mecanica Piezoeléctrico orgdnico Nanofibras de PLLA. Potencia generada por el movimiento de la rodilla. 0.230 pA 19.5 nW [4] Pietal.
Mecanica Electrostatico Capacitancia variable entre 2 y 10 pF 2.40V 250 pW [8] Kiziroglou (2009)
Mecanica Electromagnético Cantilever con iman y bobina, recoleccién en la pisada del pie al correr, frecuencia 1 Hz 8.5 mW [9] Duffy (2004)
Mecanica Triboeléctrico Colocado en el centro de gravedad del tronco 428.00 Vocy 1.17 W [9] Yang (2013)

1395.00 pA
Térmica Termoeléctrico Generador integrado en la ropa, temperatura ambiente de 5 2C, combinacién de 12 146.8 nW 7] Kim Min-Ki et al.
termopares.
Térmica Termoeléctrico Generador integrado en la ropa, gradiente'de temperatura de 50K entre el cuerpoy el 3.800 MW/cm? (7] Kim Sun Jin et al.
ambiente.
Polii P(VDF-TrFE), PDM lami fi i i
Térmica Piroeléctrico olimero P( rFE), S, y ldminas de grafeno, sometido a cambios bruscos de 0.40V 7] Lee et al.
temperatura.
Quimica Célula de biocombustible Estructura dnodo-cétodo colocada sobsrfdlzrplel, recoleccion de energia a partir del 020V 1.200 mW/cm? (7] Bandokar et al.
Quimica Hidrovoltaico Lamina de poliamida porosa.modlflcada con .g’rupos hidroxil. Recoleccién de energia a 052V 0.246 mW/cm? (7] Liet al.
partir de la evaporacion de humedad.
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Tabla 1. Ejemplos de energia recolectada por varios métodos. (Fuente propia)
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4. APLICACIONES

La recoleccion de energia a partir del cuerpo humano, aunque pueda producir poca potencia, tiene
muchas aplicaciones potenciales. Las lineas de aplicacién mas extendidas se centran en la alimentacion
de dispositivos de uso médico de forma que la energia producida por el cuerpo alimente dispositivos
qgue estdn en contacto con el mismo. Asi pues, son principalmente los dispositivos wearables y los
dispositivos implantables los principales candidatos a alimentarse a partir de la recoleccién de energia.
Actualmente aln no se ha extendido el uso de estas tecnologias comercialmente, pero se han
reportado un gran niumero de propuestas y disefios, por lo que es de esperar que en un futuro préximo
el uso comercial sea real. La mayoria de disefios para energy harvesting en el cuerpo humano son no
invasivos, y muchos de ellos se integran en las prendas de ropa para que el uso del dispositivo sea lo

mas fécil y comodo posible.

Cada uno de los métodos expuestos en el capitulo anterior puede tener diversas aplicaciones. En el
caso de la recoleccién de energia térmica, algunos de los disefios reportados son tejidos eldsticos
hechos a base de fibras termoeléctricas o matrices de unidades termoeléctricas integradas en prendas

como camisetas y mufiequeras [7].

En cuanto a la recoleccidn de energia mecanica, algunas formas de implantar los métodos explicados
son las siguientes: textiles fabricados con fibras poliméricas piezoeléctricas, la integracién de laminas
piezoeléctricas o capacitores variables en la suela del calzado. También se han reportado disefios de
parches cutdneos de materiales piezoeléctricos y triboeléctricos con los que se pueden medir
parametros como la presidon sanguinea o el pulso, ademas de recolectar energia. Existen también
relojes y muiiequeras con un dispositivo cantiléver con induccién electromagnética que recoge energia

de la vibracion al hacer deporte [7].

Los métodos de recoleccién de energia quimica tienen también posibilidades de uso cotidiano, como,
por ejemplo: células combustibles en tejidos para prendas como camisetas o calcetines para recolectar
energia a partir del sudor, generadores hidrovoltaicos a base de nanocables de silicio, un wearable
autoalimentado basado en la reaccion enzimatica y el efecto hidrovoltaico en la evaporacién del sudor

[7].

En cuanto a los dispositivos implantables, solo se han realizado experimentos en animales para extraer
energia de los nervios cerebrales, movimientos estomacales, musculos de la pierna y el brazo, el
musculo pericardico, etc. De todos ellos puede extraerse energia, pero el compromiso de bioseguridad

y biocompatibilidad impide probar la recoleccién de energia de forma invasiva [7].
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La energia que se recolecta se utiliza para alimentar dispositivos de bajo consumo energético. Estos

dispositivos a su vez pueden ser sensores o actuadores, implantables o wearables. Los dispositivos

wearables suelen usarse para medir parametros fisiolégicos de forma no invasiva, incorporando

sensores de ECG o EMG por ejemplo. Los dispositivos implantables pueden ser utilizados para sensar

o0 como actuadores, como un marcapasos por ejemplo.

Segun el uso, pueden alimentarse

directamente, o se puede recolectar la energia para cargar una bateria o un ultracapacitor para

alimentar el dispositivo. La Figura 8 muestra algunas de dichas aplicaciones.
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Figura 8. Aplicaciones de recolectores de energia en el cuerpo humano. (Fuente: [7]).
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5. MEDIDA DE ECG CON ENERGY HARVESTING

Este trabajo se centra en el disefio de un sistema de energy harvesting para alimentar un sensor
wearable de electrocardiografia a partir del propio cuerpo. Para ello, es necesario conocer primero
cuales son los componentes que deben alimentarse, los que cominmente irian conectados a una
bateria. Como se explicard mas adelante, el sistema de energy harvesting seleccionado es un

generador termoeléctrico.

5.1. Solucion propuesta

El dispositivo propuesto funcionara de la siguiente forma: con los electrodos colocados de forma
correcta para medir las derivaciones |, Il y Ill, como se explica en el anexo C, se iniciara la toma de
medida ECG. La sefial captada por los electrodos pasara en primer término por una etapa de filtrado
analdgico y llegara al front-end, donde se acondicionara y se convertird a seiial digital. El siguiente paso
es enviar esa sefial al microcontrolador, donde serd analizada por un programa de deteccion de
arritmia. Si no se detecta ninguna arritmia, el funcionamiento se repite. Si se detecta una arritmia, se
debe transmitir una alarma a emergencias y al centro médico que ha prescrito el uso del dispositivo,

ademas de activar una alarma sonora que avise al paciente.

El sistema de energy harvesting seleccionado recolectara la energia necesaria para alimentar todo el
dispositivo. Para ello sera necesaria una unidad de gestion de potencia con un convertidor aumentador
0 Boost y un convertidor reductor o Buck, ademas de carga de bateria. La energia recolectada a partir
del paciente alimentard el circuito y también una bateria, de modo que, en caso de no estar

recolectando mas energia, el circuito se alimentara con la energia almacenada.

Paciente

Alarma sonora

— ﬁ Lo Ra i
Front-End i Aviso a centro |

. \ i > médicoy H

Acondicionado |:> Microcontrolador |:> [ ) i ‘ emergencias ]

de sefial i ]

Sistema Energy Unidad de gesti6n
Harvesting :> de potencia

Figura 9. Diagrama de bloques de los elementos consumidores de energia. (Fuente propia)
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El criterio para seleccionar los componentes para el dispositivo en este caso es el consumo de energia.
Para poder ser alimentados con métodos de energy harvesting es necesario que todos los elementos
consuman el minimo de energia posible. Como muestra el diagrama de bloques de la figura 8, para la
transmision de datos se utilizara la red LoRa. LoRa se clasifica como LPWAN (Low Power Wide Range
Networks) por ser una red de bajo consumo y largo alcance. LoRaWAN por su parte es la capa MAC

(Medium Acces Control). Actualmente esta red es propiedad de Semtech Corporationn [29].

Como capa fisica, LoRa controla la modulacién, potencia, recepcion y transmisidn y acondicionamiento
de seial. Cubre tres bandas de frecuencia: 915 MHz en EEUU, 868 MHz en Europa y 433 MHz en Asia.
La técnica de modulacidn que utiliza es la CSS (Chirp spread spectrum). Chirps son ondas sinusoidales
gue crecen o decrecen en el tiempo en una banda de frecuencia fija. Al usar una banda de frecuencia
entera, las comunicaciones son robustas en términos de interferencias. Los datos se codifican
utilizando frecuencias crecientes o decrecientes y pueden enviarse varias transmisiones a distinta
velocidad de datos en la misma frecuencia. Los paquetes de LoRa contienen un preambulo, una

cabecera, y entre 51y 222 bytes de mensaje o carga util [29].

Una caracteristica remarcable de la red LoRa es la tasa de datos adaptativa (ADR) que permite escalar
la capacidad dinamicamente segun la densidad de nodos e infraestructura disponible en las

proximidades [29].

La Figura 10 ilustra el protocolo LoRa/LoRaWAN :

LoRa / LoRaWAN Protocol Stack Simplified OSI Model

-

Application Layer 7. Application Layer

LoRaWAN Layer

. ) N N 2. Data Link Layer
Class-A Class-B Class-C
(Baseline (Baseline Confinuous

Lora PHY Modulation

Lora PHY Regional ISM Band
1. Physical Layer

Lora PHY Lora PHY Lora PHY

EU Band 868 MHz EU Band 433 MHz | US Band 915 MHz

Figura 10. Diagrama de la red LoRa/LoRaWAN. (Fuente: [29]).
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LoRaWAN es la capa MAC que estd sobre la capa fisica LoRa. Existen tres protocolos MAC, Clase A, By
C. La diferencia entre ellos reside en un mayor periodo de latencia con menor consumo de energia
(Clase A), hasta una menor latencia con mayor consumo (Clase C). LoRaWAN encripta la informacién
siguiendo el model AES128. Para acceder a la red de LoRa, son necesarios dos pasos ya que se separan
autenticacion y encriptacién. De este modo, la autenticacidn usard una clave o contrasefa, y los datos

del usuario usan otra clave [29].

LoRaWAN se basa en una topologia de red en estrella con multiples gateways, por lo que se le llama
topologia estrella de estrellas. Esto aumenta la capacidad de la red. Si bien es cierto que no dispone de
la cantidad de terminales de los que dispone por ejemplo una red 4G, la topologia de LoRa permite

comunicaciones en practicamente todo el continente europeo [29].
5.1.1.  Etapa de filtrado y amplificacién: Evaluacién de solucién discreta vs solucién integrada

La sefial ECG que captan los electrodos conectados al usuario debe ser filtrada para eliminar el ruido y
amplificada para usar el fondo de escala del ADC. Para ello, se barajan dos alternativas basicas que son
una solucién discreta y una solucidn integrada. El front-end, o etapa de entrada, es un dispositivo
donde se encuentran integrados tanto los filtros analdgicos como los amplificadores y el convertidor
ADC.

Para evaluar la solucién discreta, se analizard un circuito simplificado para medidas de ECG. Los
componentes son de Texas Instruments, todos ellos de bajo consumo. El esquema del circuito se puede

ver en la Figura 11.
|
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Figura 11. Esquemdtico de la solucion discreta de filtrado y amplificacion para ECG. (Fuente propia).
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Este circuito incorpora las entradas del brazo derecho e izquierdo, el RLD y el filtrado analdgico. Consta
de un amplificador integrado, el INA333 [20] y tres amplificadores operacionales, OPA333 [21].
Conectado a este circuito habria un convertidor ADC. El convertidor que se analiza es el ADS131MO03
[22] de Texas Instruments que consta de 3 canales de entrada y es de bajo consumo. La Figura 12

muestra el diagrama de bloques del convertidor ADC.
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Figura 12. Diagrama de bloques del convertidos ADC ADS131M03. (Fuente [22]).

El consumo del conjunto se recoge en la Tabla 2:

Consumo solucion discreta Consumo tipico 3V Componentes para Total 3 canales
3 canales
INA333 0,075 mA 3 0,225 mA
OPA333 0,025 mA 9 0,225 mA
ADS131M03 (low power mode) | 1700 MA ((AE)V\);’ 0,210 mA 1 1,910 mA

Total solucion

2
discreta = ;360 mA

Tabla 2. Consumo de la solucion discreta para la etapa de filtrado, amplificacion y conversion ADC.

La solucién integrada contiene el filtrado analdgico, la amplificacion y el convertidor ADC. Se han
comparado dos front-end cuyo disefio es especifico para medidas de biopotenciales y de bajo consumo
segun el fabricante. El primero de ellos es el ADAS1000-3 [23] de Analog Devices. La segunda opcidn
es el ADS1293 [11] de Texas Instruments. Ambos integrados constan de tres canales ECG de entrada,
filtrado analdgico, circuito de RLD, deteccién del modo comun y convertidor ADC. En la Tabla 3 se
muestra el consumo de ambos en modo de alto rendimiento (high-performance) y en modo standby,

asi como algunas caracteristicas importantes y prestaciones.
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ADS1293 ADAS1000
Consumo en modo high-performance 1.3 mA 12.6 mA
Consumo en modo stanby 120 pA 975 pA
Corriente de polarizacion 175 pA 400 pA
Tension de offset 1,3 mV 7,0 mV
CMRR 100 dB 110dB
Resolucion ADC 24 bits 18 bits
RLD Sl Sl
CMDD S S
Referencia de Wilson S NO

Tabla 3. Comparacion del consumo de los front-end integrados ADS1293 y ADAS1000-3.

Comparando el consumo de ambos integrados y teniendo en cuenta que ofrecen prestaciones

similares, el ADS1293 es una mejor solucién para esta aplicacién.

Asi mismo, al comparar la solucién discreta con la solucién integrada vemos como el consumo es mas

reducido en la solucion integrada. Ademas, usar la solucidn integrado tiene como ventaja adicional la

optimizacidn del espacio.

El front-end integrado escogido es el ADS1293 de Texas Instruments, que estd disefiado

especificamente para medidas ECG. Su diagrama de bloques interno se muestra en la Figura 13.
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Figura 13. Diagrama de bloques interno del Front-End ADS1293. (Fuente [11]).
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El ADS1293 consta de 3 canales con una resolucidn de 24 bits. Cada entrada cuenta con un filtro de RF
para reducir el efecto de las interferencias electromagnéticas (EMI). Un conmutador flexible
interconecta las 6 entradas a 4 amplificadores de instrumentacion (InA). Después la sefial amplificada
pasa conversor analdgico-digital sigma-delta (AD) y posteriormente al filtro digital. También consta de
una salida analégica. Ademads, consta de terminal de Wilson, circuito de detecciéon del modo comuny
RLD (right leg drive) [11].

Para analizar el consumo del AD1293 se debe tener en cuenta que puede trabajar en modo low-power

0 en modo high-resolution.

En la Tabla 4 se especifica en consumo de corriente del conjunto de los 3 canales en distintos modos

de operacion.

Condiciones Consumo tipico (HA)
3 canales, Wilson OFF, RLD OFF, CMDET OFF, LOD OFF, 350
low-power
3 canales, Wilson ON, RLD ON, CMDET ON, LOD ON, low- 440

Corriente de power, low cap-drive

alimentacion | 5 . e wilson ON, RLD ON, CMDET ON, LOD ON, 835

high_resolution, low cap-drive

3 canales, Wilson ON, RLD ON, CMDET ON, LOD ON, 960

high_resolution, high cap-drive

Tabla 4. Consumo de corriente del ADS1293 segun los modos de operacion.

Una vez analizado el consumo y concluido que el front-end ADS1293 es mejor opcidn, cabe destacar
gue ofrece muchas posibilidades de programacidn y seleccién de modos de operacidn, y que es una
solucion que ahorra tiempo de desarrollo y reduce el espacio que ocupara en la placa de circuito
impreso (PCB). El modo de funcionamiento que se seleccionara para el front-end serd el de baja
resolucion (low-power, low cap-drive), de modo que el consumo final de este bloque es de 440 YA en

funcionamiento.
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5.1.1.2. Etapa de entrada al Front-End

El front-end ADS1293 incorpora un filtrado digital pasa bajas con una frecuencia de corte programable
de 5 Hz a 1280 Hz. La banda de paso caracteristica de la sefal ECG es de 0,05 Hz a 100 Hz. Es por ello
que se requiere de la etapa de entrada con un filtro pasa altas con una frecuencia de corte de 0,05 Hz.
El filtro pasa bajas con frecuencia de corte 100 Hz puede programarse de forma digital en el front-end.
Para la etapa de filtrado analégico de paso alto, se ha disefiado un filtro activo de sexto orden. Se han
comparado las caracteristicas mas relevantes para la aplicaciéon en 3 OPAM distintos, todos de Texas
Instruments, OPA 317 [18], OPA333 [21] y OPA336 [24]. La Tabla 5 recoge dicha comparacién.

Parametro OPA317 OPA336 OPA333
Consumo de corriente (max) 35 uA 36 uA 28 A
Corriente de polarizaciéon 300 pA 10 pA 200 pA
Ruido 1,1 uVpp 3,0 WWpp 1,1 uVpp
Ganancia 300 kHz 100 kHz 350 kHz
Slew Rate 0,15 V/ ps 0,03 V/us 0,16 V/us
CMRR 108 dB 90 dB 130 dB
Tension de offset (TYP) 20 uv 60 uv 10 pv

Tabla 5. Comparacion entre los tres amplificadores operacionales seleccionados.

El OPAM seleccionado es el OPA333 porque cumple con los requisitos necesarios en la medida ECG y
su consumo es el menor entre los amplificadores comparados. Asi pues, teniendo en cuenta que para
cada una de las 3 entradas se colocard un filtro de 6to orden con 3 OPAM. Se ha seleccionado un filtro
de sexto orden para eliminar el ruido de baja frecuencia con la mayor precisidn posible ya que la sefial
ECG contiene también segmentos de baja frecuencia que son de interés. Un filtro de menor orden
implica un menor filtrado, pero un filtro activo de mayor orden implica a su vez mayor consumo.
Buscando un compromiso entre precisidn y consumo, se ha elegido el filtro de 6to orden. El consumo
del bloque de filtrado de entrada sera de 35 x 9 A = 315 pA.

Ademas del filtro activo, se colocara en cada entrada una proteccion contra descargas electrostaticas
bidireccional para proteger al dispositivo. Esta proteccién limitara la tensién a5 V, siendo 6 V el maximo
de entrada al front-end. La corriente de fuga esde 1 uA a 5 V. El dispositivo es el SP1012 de Littelfuse
[17].
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5.1.2. Microcontrolador: Evaluacién de STM32WL55/54xx vs EFM32G

Los tres microcontroladores que se van a evaluar estan catalogados como de ultra bajo consumo. El
STM32WL55 es del fabricante ST [14], el Geko EFM32G de Silicon Labs [15] y el SAM R34/R35 de
Microchip [25].

Los tres microcontroladores cuentan con diversos modos de operacién adaptables al uso en cada
momento. Cada uno de los modos de operacién presenta un consumo distinto y son programables
para optimizar el ahorro de energia. El consumo en activo del nucleo de cada uno se compara en la
Tabla 6.

STM32WL55 EFM32G SAMR34/35

Consumo | 72 uA/MHz | 130 pA/MHz | 95 pA/MHz

Tabla 6. Comparacion del consumo de los MICU seleccionados.

Segun vemos en la tabla, el microcontrolador STM32WL55 es el que presenta un consumo de base
menor. Aunque los tres presentan prestaciones similares, el STM y el SAM cuentan también con la
capacidad de usar el protocolo de comunicacion de la red LoRa, que es una red de bajo consumo cuyas
prestaciones son ideales para la aplicacidn de este proyecto. De estos dos ultimos, el SAM ofrece solo
la opcion de encapsulado BGA, donde las conexiones con los pines estan en la parte inferior del
integrado. En el caso del STM, se ofrece también el encapsulado QFN, con los pines a los lados, lo que
fcailita la soldadura y es preferible cuando el nimero de pines no es alto. Por ello, entre los tres

microcontroladores el seleccionado es el STM32WL55.

El microcontrolador consumira 2,2 mA funcionando a 16 MHz en modo normal de operacion y en

modo Stop 2 consumira 0,0026 mA.

5.1.3. Transmision de datos: evaluacion del transceptor LoRa incluido en el microcontrolador
STM32WL vs médulo externo.

El protocolo de red LoRa es una solucién para la transmision de datos con un bajo consumo de
potencia. Cuenta con un drea de cobertura amplia a nivel mundial. Esta disefiado para la transmisidn

de datos de forma inaldmbirica.
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El microcontrolador seleccionado cuenta con un transceptor integrado de LoRa. Sin embargo, cabe
evaluar la opcién de utilizar por separado un mddulo externo de LoRa. Para ello, se realiza un estudio

del consumo de cada una de las dos opciones.

La banda de transmisién de LoRa en Europa puede ser 433 MHz o 868 MHz. Para la aplicacién actual

se analiza el consumo de transmisidn, pues no esta previsto que el dispositivo reciba datos externos.

La Tabla 7 muestra el consumo del transceptor integrado en el MCU STM32WL55 para la transmisién

de datos en la banda de frecuencia que emplea el protocolo LoRa-WAN.

Parametro Condiciones Consumo
(mA)
L 433 MHz, 14 dBm, 3.3V 21
Tx (transmision) low power
868 MHz, 14 dBm, 3.3V 26
L . 433 MHz, 22 dBm, 3.3V 110.5
Tx (transmision) high power
868 MHz, 22 dBm, 3.3V 120

Tabla 7. Consumo del transceptor integrado en el MCU STM32WL55 para LoRa. Fuente propia.

Para comparar con el transceptor integrado en el microcontrolador, se han seleccionado el médulo
RN2483 de Microchip [16]. Este mddulo utiliza las bandas de 433 MHz y 868 MHz e iria conectado al
microcontrolador para transmitir los datos. La potencia mdxima de salida de RF de este dispositivo es

de 14 dBm. La Tabla 8 presenta el consumo del médulo RN2483 en cada una de las bandas.

Condiciones Consumo
Parametro (mA)
L, 433 MHz, 14 dBm, 3.3V 32.9
Tx (transmisién)
868 MHz, 14 dBm, 3.3V 38.9

Tabla 8. Consumo de transmision del chip transceptor RN2483. Fuente propia.

Para comparar el consumo cabe tener en cuenta que el chip transceptor RN2483 transmite a 14 dB de
potencia, para compararlo con el transceptor integrado debemos fijarnos en el valor de consumo en
transmision a 14 dB. Comparandolos, vemos como el integrado consume 7 mA menos. Ademas, ofrece
la posibilidad de transmitir a mayor potencia si es necesario, por ejemplo cuando el paciente esté en
zonas rurales con menor cobertura.Es por ello que la opcidn elegida para el dispositivo desarrollado en

este proyecto es el transceptor integrado en el MCU STM32WL55.
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5.14. Alarma sonora

Cuando se detecte una arritmia y se mantenga durante 10 segundos seguidos, se activara una alarma
sonora para avisar al paciente. Se trata de un generador piezoeléctrico. El dispositivo escogido es de la
casa Parallax. La presion sonora es de 80dB a 4 kHz. La corriente es de 1 mA y la tension de

funcionamiento es de 5 Vpp [26].

Como la tension de funcionamiento del generador piezoeléctricoes de 5 Vp-p y la tensién nominal de
la bateria puede variar entre un maximo de 3,7 Vy un minimo de 3,0 V, es necesario el uso de un driver
(modulador de pulso) que sea capaz de activar el generador piezoeléctrico. Se ha seleccionado el
LTM8042 [27] de Linear Techonology. Su rango de voltaje de entrada es de 3 V a 40 Vy consumo 4,2
mA.

En total, en caso de arritmia el consumo de la alarma sonora serd de 1 mA + 4,2 mA =5,2 mA.

5.2. Calculo del consumo total del sistema

Una vez seleccionados los componentes, se ha procedido al calculo del consumo de corriente del
conjunto. Para ello, en primer lugar, se han definido los modos de operacién en que los componentes
trabajardn en cada momento y a continuacidn se ha calculado la media de consumo del conjunto
cuando el consumo es maximo y minimo. Se distinguen 4 etapas en el funcionamiento. La primera
etapa es la de muestreo, en que se esta registrando la sefal ECG y para ello deben estar activos todos
los componentes excepto los involucrados en la transmisién por RF. A continuacidn, tomadas las
muestras, se procede al procesado en el microcontrolador, por lo que el front-end puede ponerse en
stand-by. Si no se detecta arritmia, volveriamos a la etapa de muestreo. En caso de arritmia, ademas
de los dispositivos activos en la etapa de procesado, se deben que activar la alarma sonora y el
transceptor LoRa. Por ultimo, cuando no se esté utilizando el dispositivo, todos los componentes

estaran en modo sleep con el minimo consumo.

Calculo de la media de consumo en funcionamiento

Durante el funcionamiento del dispositivo distinguimos 4 etapas:
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Etapa de muestreo:

-Unidad de gestion de potencia en modo full operating: 0,0009mA. En este modo, la unidad
de gestion de potencia tiene el Boost y el Buck activos, por lo que carga la bateria y a la vez
suministra energia al resto de componentes.

-Filtrado analégico de entrada al front-end: 0,315 mA. Cada uno de los operacionales del filtro
paso alto consumo 0,035 mA.

-El front-end esta adquiriendo muestras en los tres canales y la configuracién de los
amplificadores de instrumentacién es en alta resolucidn: 0,440 mA.

- El microcontrolador se encuentra en funcionamiento normal (Run mode) a una frecuencia
de 16 MHz: 2,200 mA.

- Periféricos del microcontrolador: contando con 4 periféricos activos (GPIO y puerto de
comunicacifion SPI1): 0,032 mA

Consumo total en la etapa 1: 2,78 mA

Etapa de procesado:

- Unidad de gestidn de potencia en modo full operating: 0,0009 mA.

- Filtrado analdgico de entrada al front-end: 0,105 mA.

- Front-end en modo standby: 0,175 mA.

- El microcontrolador se encuentra en de funcionamiento normal (Run mode) funcionando a
una frecuencia de 16 MHz: 2,200 mA.

- Periféricos del microcontrolador: se mantienen activos los 4 pines del GPIO: 0,013 mA.

Consumo total en la etapa 2: 2,5 mA

Etapa de transmision:

- Se mantiene la configuracion de la etapa 2: 2,500 mA

- Transmisién a 14 dBm en la banda de 868 MHz: 29,330 mA
-Alarma sonora: 5,200 mA

Consumo total en la etapa 3: 37,03 mA

Etapa sleep:

-Unidad de gestion de potencia en modo full operating: 0,0009 mA.
- Filtrado analégico de entrada al Front-End: 0,105 mA.

- El microcontrolador se encuentra en Stop2 mode: 0,003 mA.
-Front-End en modo Standby: 0,175 mA.

Comsumo total etapa 4: 0,28 mA
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5.2.1.

La frecuencia de muestreo del ECG se establece en 500 Hz, por lo que el periodo de muestreo

sera:

L_ 1 "
E. " 500Hz -

Ty =
El front-end puede programarse en modo de adquisicidn continua leyendo los tres canales en

56 ciclos de reloj. La frecuencia de reloj es 20 MHz. Asi, el tiempo de lectura se define como:

tread = mx 56 = 2,8 us

El tiempo de lectura tomado para calcular el consumo serd de 10 us para tener en

consideracion el retardo en la activacién del front-end.

La media de consumo se ha calculado en dos modos: cuando no se da la transmision, que sera
el consumo medio de practicamente todo el funcionamiento, y la media con transmisién. Las
etapas 1y 2 tienen una duracién de 10 us cada una, entonces la etapa sleep durard 2 ms — 20

us = 1980 ps. El consumo medio sin transmisién sera:

Iixt ILxt Ixt 278mAx10pus  25mAx10us |, 0.28 mA x 1980 ps
11+2 2+4 4 _ H_I_ H_I_ “=O.3mA (2)

Tm Tm Tm 2ms 2ms 2ms

Cuando se deba realizar la transmisidn, se consumiran 37,03 mA que deben sumarse al

consumo rutinario.

Seleccion de la bateria

Una vez conocido el consumo medio del sistema, se puede seleccionar la bateria que sera cargada a

través de la unidad de gestién de potencia y alimentara el sistema. Para calcular la capacidad minima

de la bateria, teniendo en cuenta el compromiso entre el tamafo y la capacidad, se ha establecido que

con la carga completa y un consumo medio de 0,3 mA, deberia durar al menos 7 dias funcionando 24

horas en la condicidn de que no se esté recolectando energia y por tanto la bateria no se esté cargando.

De todos modos, la bateria seguiria siendo cargada por el método de recoleccion de energia, pero es

necesario garantizar que el dispositivo funcionara cuando no pueda recolectarse energia. Para calcular

la capacidad minima se considera un factor de seguridad del 20% en el consumo, asi el consumo para

el célculo serd de 0,36 mA Asi pues, la capacidad minima de la bateria sera:

O

0,36 mA x 7 dias x 24 h/dia = 60,48 mA - h
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El valor comercial mas préximo al alza son 62 mAh. La bateria seleccionada es la CP 1250 A4 de Varta.
Su tension nominal es de 3,7 V. Sus dimensiones son 12,1 mm de didmetro y 5 mm de altura. Es una

bateria de iones de litio disefiada para aplicaciones médicas.

5.3. Generador termoeléctrico

El método seleccionado para recolectar energia para alimentar el dispositivo es un generador
termoeléctrico (TEG). De entre todos los métodos explicados para recolectar energia a partir del
cuerpo humano, se ha seleccionado el TEG por ser el mas adecuado para el usuario potencial del
dispositivo. Los métodos basados en la recoleccidn a partir de energia mecdnica requieren que el
paciente esté en movimiento. Esto presenta dos inconvenientes; los potenciales usuarios del
dispositivo serian persones con problemas cardiacos, por lo que no cabe esperar una actividad fisica
constante. Ademas, la cantidad de energia mecanica que se pueda aprovechar es muy dificil de
predecir. En cuanto a los métodos de aprovechamiento de energia quimica, las técnicas no invasivas

se encuentran en proceso de desarrollo, por lo que no son adecuadas para este proyecto.

Se ha seleccionado el generador TEG por ser una alternativa con un aporte de energia mas predecible
y constante. El generador termoeléctrico funciona basandose en la diferencia de temperatura entre la
superficie cutdnea del paciente y el ambiente. Como se ha explicado anteriormente, el generador TEG
produce energia eléctrica por el efecto Seebeck, por el que se crean pares de electrén-hueco debido a
la diferencia de temperatura entre un semiconductor tipo P y uno tipo N. En la Figura 14 (a) se muestra

la estructura clasica de un TEG.

C
8 Heat Source RTEG
Metal
—_—
V1ee
Cool Side
TEG model

Figura 14. Estructura del TEG (a). Conexion de varios TEG eléctricamente en serie y térmicamente en
paralelo (b). Modelo eléctrico del TEG (c). (Fuente [3]).
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El potencial eléctrico creado esta relacionado con el gradiente de temperatura (AT) y el coeficiente de

Seebeck del material utilizado segun la ecuacién 3 [3].
VTEG = Sx AT (3)

La figura de mérito (ZT) de un generador TEG se utiliza para indicar su eficiencia. La ecuacidon 4 muestra
la expresion de ZT donde o es la conductividad eléctrica del material, K es la conductividad térmica, S

es el coeficiente de Seebeck y T es la temperatura absoluta del material [3].

7T = M (4)
K
En general, la calidad de un material termoeléctrico se caracteriza por su alta conductividad eléctricay
térmica, pues la combinacién de ambas contribuye a una mayor eficiencia de conversidn
termoeléctrica. Segun la ecuacidn 4, al aumentar la conductividad térmica del material (K), decrece la
eficiencia del generador TEG (ZT). Esto implica que el material no debe transferir el calor a los lados del

TEG para mantener la diferencia de temperatura [3].

Otro parametro importante en un generador termoeléctrico es su resistencia interna puesto que limita
la potencia extraible. Para bajos gradientes de temperatura, como es el caso del cuerpo humano, los

cambios de resistencia son negligibles [3].

Para que un generador TEG funcione con la mayor eficiencia cuando se aplica al cuerpo humano, es
necesario el uso de un disipador de calor que mantenga una adecuada diferencia de temperatura a lo
largo del generador TEG. El disipador de calor se coloca en el lado frio del generador TEG para aislarlo
del calor proveniente del lado caliente. Para disefiar un disipador apropiado para el energy harvesting
a partir del calor corporal se puede aplicar la ecuacién 5 para calcular la resistencia del disipador de
calor (1/K), donde n es la eficiencia del TEG, AT es la diferencia de temperatura a lo largo del generador

TEGy PL la potencia de salida de la carga.

1 ATxn (5)
~PL

Para extraer la maxima potencia del generador TEG a partir del calor corporal, existen requerimientos
eléctricos y térmicos. La resistencia térmica de la piel debe coincidir con la del aire para asegurar la
maxima transferencia de calor, relacionada con el disipador de calor. Similar a la resistencia térmica, la
resistencia eléctrica de la carga debe coincidir con la resistencia interna del generador TEG (RTEG). Esto

ocurre cuando el voltaje de salida es VTEG/2. La potencia maxima se obtiene con la ecuacion 6.

Pout,max (TEG) = VTEG?/4RTEG (6)
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5.3.1.  Solucion propuesta

El disefio escogido para esta aplicacién es una mufiequera compuesta de pequeiias placas
termoeléctricas con espuma de cobre como disipador del calor. Este disefio fue propuesto en 2018 por
varios investigadores y publicado en un articulo en el IEEE. Actualmente no se comercializa. La
dificultad para encontrar un generador comercializado para esta aplicacién se debe a que la diferencia
de temperatura entre la superficie del cuerpo y la temperatura ambiente no es suficiente para generar

un potencial aceptable, por lo que la bldsqueda se ha centrado en disefios propuestos en investigacion.

La solucion que se propone se muestra en la Figura 15.

Ambient air
(cold-side)

Wrist
(hot-side) “ 4

o e
""

Holes

Copper Strips

+
Output Voltage
(a)

Figura 15. Mufiequera (a) y estructura interna del generador TEG (b). (Fuente [28]).

La imagen muestra el disefio estructural del generador TEG con espuma de cobre. La mufiequera esta
compuesta por un total de 52 pares termoeléctricos tipo P y tipo N en forma de cuboides distribuidos
en 13 filas cada una compuesta por 4 termopares. Los pares estan soldados a tiras de cobre de la placa
de circuito flexible (FPCB). El conjunto va encapsulado en polimero PDMS para la proteccién del
generador TEG frente a dafios mecanicos y para concentrar la transferencia de calor y mejorar asi la
eficiencia. Las tiras de espuma de cobre estan conectadas al lado frio de cada fila de termopares por

una capa aislante térmica (TIL) como se ve en la Figura 16 (a) [28].
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Y Ambient air
A-A (cold-side) T_n‘r

Copper
foam

>
Wearable :: R,
TEG

Wrist -
(hot-side) (T) T

(a) (b)
Figura 16. (a) Vista de seccion del TEG. (b) Modelo de resistencia térmica del TEG. (Fuente [28]).

La Figura 16(b) muestra el modelo de resistencia térmica del TEG en conjunto con la espuma de cobre.
En cuanto a los materiales, el material tipo P seleccionado es BigsSbisTesy el material tipo N es
Bi,SepsTezs. Ambos materiales han sido seleccionados por sus altas figuras de mérito (ZT) a

temperatura ambiente.

En el disefo de este TEG se ha utilizado un disipador de calor de espuma de cobre de una altura de 4,0

mm, porosidad del 91% y densidad porosa (PPI) de 30.
El voltaje de circuito abierto V.. generado por el TEG se calcula como [28]:
Voc = ATy x Ny X (@p — ay) 7)

Donde Njes el nimero de pares, ATin es el incremento de temperatura dentro del TEG y ap y o son los
coeficientes de Seebeck del tipo P y tipo N respectivamente, medidos y ajustados por método de
segundo orden [28].

La Tabla 9 muestra los valores del coeficiente de transferencia de calor (h1) y la resistencia térmica

(Rsink) del TEG. Con ellos, se puede calcular en gradiente de temperatura interno del TEG (ATin).
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Disipador de calor de espuma de cobre
AT (K) | h1l(W/m2K) Rsink (K/W)
5 3.02 271.48
10 4.29 191.41
15 5.51 148.80
20 6.70 122.38
25 7.86 104.42
30 8.97 91.43
35 10.05 81.61
40 11.09 73.95
45 12.10 67.80

Tabla 9. Coeficiente de transferencia de calor y resistencia térmica del TEG en funcion del gradiente

de temperatura. ( Fuente [28]).

Una vez calculado ATi,, se puede calcular la tensién de salida V,. a partir de la ecuacién 7, donde N, son
52 termopares y los coeficientes de Seebeck puede calcularse sustituyendo T en la aproximacion de
segundo orden por la temperatura absoluta, 273K. De este modo se ha obtenido el grafico de la Figura

17 que representa la tension de salida en funcién del gradiente de temperatura.

Tension de salida vs. Gradiente de temperatura

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Gradiente de temperatura (K)

Figura 17. Grdfico de la tension de salida en funcion del gradiente de temperatura en el generador
TEG. (Fuente propia).
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5.3.2.  Unidad de gestion de potencia: evaluacion de PMU.

La unidad de gestién de potencia (Power Management Unit) es un dispositivo cuya funcion es gestionar
la potencia que se extrae del dispositivo de recoleccion de energia para cargar la bateria o condensador
qgue alimentard el dispositivo ECG. La unidad de gestién de potencia seleccionada es el dispositivo
BQ25570 de Texas Instruments [19], cuyo disefio es especifico para la extraccion de potencia (uW a
mW) generados por fuentes con una alta impedancia de salida en corriente continua. Como se
explicard posteriormente, el sistema de recoleccidon de energia escogido para este proyecto es un

generador termoeléctrico, por ello el BQ25570 es adecuado para este propdsito.

El BQ25570 incluye un convertidor DC-DC elevador (Boost) que se encarga de elevar la tension
generada por el generador TEG y un convertidor DC-DC reductor (Buck), cuya funcién es la

alimentacidn de otros dispositivos a partir de la potencia extraida.

En la Tabla 10 se recoge el consumo de los posibles modos de operacion.

MAX
Modos TYP (I;/Isl-(\_’):) (-:0 UNIT | Condiciones Operacion
852¢)
Full
operating | 488 700 900 nA Boost y VBAT_OK y BUCK activados
mode
Partial VIN_DC=0,
stanby | 455 | 615 | 815 nA | VSTOR=2.1V | Boosty VBAT_OK activados y buck desactivado
mode
r:zlge 1 5 30 nA Boost (PFET entre VBAT y VSTOR off), Buck y VABT_OK desactivados

Tabla 10. Consumo de los distintos modos de operacion del BQ25570.

5.4. Descripcion detallada del funcionamiento

El dispositivo consta de tres partes diferenciables:

- Caja: la placa PCB de encapsulara en una caja de la cual salen los cables de conexién con los
electrodos y con la mufequera. Esta caja podra sujetarse al pecho mediante una banda de
velcro para usar el dispositivo. En la caja cerrada se veran tres luces LED, una roja, una amarilla

y una verde, y dos botones, un boton ON/OFF y un botén START.
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- Mufequera: la mufiequera estara conectada a la caja mediante los cables positivo y negativo
gue irdn dentro de una Unica funda. La muiiequera se entregara con una banda de velcro para
poder ajustarla a la mufieca.

- Electrodos: se entregaran al paciente electrodos de tipo parche de un uso. Los cables que se
conectan a los electrodos tendran pinzas de conexidn con estos. Cada cable llevard indicado a
qué electrodo debe conectarse con las siglas BD (brazo derecho), Bl (brazo izquierdo), PD

(pierna derecha) y PI (pierna izquierda).
El funcionamiento por bloques es el siguiente:

-Boton ON/OFF: un Unico botdn enciende y apaga el dispositivo. Si se presiona una Unica vez, el

dispositivo se enciende. Si se presiona durante 3 segundos, el dispositivo se apaga.

-Encender dispositivo: cuando se ha presionado el botén de ON, el microcontrolador inicializa los
periféricos y se pone en modo Stop2. A continuacidn se activa para leer VBAT. En funcidn de la

lectura:

Si la bateria se encuentra por encima del 80% de capacidad, se encendera el LED verde vy el
microcontrolador activara el front-end en modo standby y la unidad de gestidn de potencia en
modo partial-mode ya que no es necesario seguir cargando la bateria a partir del TEG. Después el

microcontrolador volverd al modo Stop2.

Si la bateria se encuentra entre el 80% y el 20 % de capacidad, se encendera el LED amarillo. Si se
encuentra entre el 20% y el 10% se encendera un LED rojo. En ambos casos el microcontrolador
activara el front-end en modo stanby y la unidad de gestién de potencia en full-operating mode
para que la bateria se cargue a la vez que se alimenta el dispositivo. Después el microcontrolador
volvera al modo Stop2.Si la bateria se encuentra por debajo del 10%, el LED rojo se encenderd

durante 5 segundos y el dispositivo se apagara.
La lectura de la bateria se repetira cada 60 segundos.

-Botdn START/MUESTREO: una vez ya se ha encendido el dispositivo, para comenzar el registro de
la sefial ECG se debe pulsar el botdn START. La frecuencia de muestreo es de 500 Hz, por lo que el
periodo de muestreo es de 2 ms. El microcontrolador entrard en modo Run, activara el front-end
y le pedird una muestra. El front-end adquirird la muestra. Este proceso dura 10 ps. A continuacion,
el microcontrolador lee la muestra, proceso que toma otras 10 ys, pone el front-end en modo
standby y almacena la muestra. El nimero de muestras que almacena hasta que se procesan por
el cédigo de deteccidon de arritmia son 1670 muestras. Estas muestras corresponden a dos latidos
completos cuando el ritmo cardiaco es de 100 latidos por minuto, que es el limite al alza de un

ritmo normal. Si se han almacenado 1670 muestras, se envian al cédigo de deteccidn de arritmia.
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Si no tienen todas las muestras, el microcontrolador vuelve al modo Stop2 durante 1980 us,
cuando se inicia el siguiente periodo de muestreo y el timer volvera a acticar el microcontrolador

en modo Run para repetir el proceso.

Al pasar las muestras por el cddigo de deteccion de arritmia, si no se detecta arritmia, el registro
se borrard y el microcontrolador volvera al modo Stop2. Si se detecta la primera arritmia, un
contador sumara 1, y el registro de la sefial se borrara. Cuando llegue el siguiente registro, si se
detecta arritmia el contador sumara 1 de nuevo, de modo que cuando el contador haya sumado
5, se enviard el aviso de arritmia detectada. Asi, para enviar el aviso se deben de haber registrado
10 latidos andmalos consecutivos. El aviso de arritmia se envia a emergencias y al centro médico
del paciente. Al paciente se le avisa de la situacidon con una alarma sonora. Cuando se envia una
sefial con la red LoRa, el gateway que recibe la solicitud de envio en esa red manda de vuelta al
dispositivo un cddigo para usarla. Cuando llegue este cddigo al dispositivo, significard que la
comunicacion ha sido efectiva y los servicios de emergencias han sido avisados. Por ello, se

establecen dos modos de alarma sonora:

-Alarma sonora con pitido de transmisién: cuando se envia la sefial desde el dispositivo al gateway

el pitido serd como:

11 L

0.55 0.5s

Si se ha recibido respuesta del gateway, este pitido sonara durante 30 segundos avisando al

paciente de que se ha detectado la arritmia y se ha enviado el aviso.

-Alarma sonora con pitido de no recepcidn: Si han pasado 30 segundos desde el envio de solicitud
de transmision y ningun gateway ha respondido, un pitido distinto avisara al paciente de que no

se ha podido enviar el aviso. El pitido sonara como:

< 1s 2

JUUL
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6. ESQUEMATICO

A continuacidn se presenta el esquematico de cada una de las partes.
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Figura 18. Esquemadtico de la unidad de gestion de potencia. (Fuente propia)
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Figura 19. Esquemadtico del front-end para medida ECG. (Fuente propia).
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7. LAYOUT
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Figura 24. Top layer de la placa de circuito impreso (PCB). (Fuente propia).
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Figura 25. Sefial 2 layer de la placa de circuito impreso (PCB). (Fuente propia).
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Figura 28. Bottom layer de la placa de circuito impreso (PCB). (Fuente propia).

Figura 27. Bottom overlay de la placa de circuito impreso (PCB). (Fuente propia).
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8. NORMATIVA

Segun la norma UNE-EN 60601-1 para equipos electromédicos, un equipo electromédico es aquel que:

- Tiene una parte aplicada, que es la parte de equipos que, en su uso normal, entra
necesariamente en contacto fisico con el paciente para realizar su funcién.

- Transfiere energia al paciente o desde éste, o que detecta dicha transferencia de energia hacia
o desde el paciente.

- El uso previsto por el fabricante debe recaer en el diagnéstico, tratamiento o control del

paciente o para aliviar o compensar una discapacidad, enfermedad o lesion.

Siguiendo esta definicién, podemos definir el dispositivo presentado en este proyecto como un equipo
electromédico. Por ello, debe estar en cumplimiento con la norma UNE-EN 60601-1 aprobada por
CENELEC el 12 de septiembre de 2006 referente a requisitos generales para la seguridad basica y
funcionamiento esencial. Ademas de esta normal general, aplican al dispositivo presentado en este

proyecto varias normes colaterales:

- UNE-EN 60601-1-2:2015: Perturbaciones electromagnéticas. Requisitos y ensayos. Esta norma
especifica los requisitos de compatibilidad electromagnética para sistemas o dispositivos
médicos.

La compatibilidad electromagnética es la capacidad de un equipo de funcionar correctamente
en el ambiente electromagnético para el que su uso estd previsto. Las perturbaciones
electromagnéticas del entorno no deben afectar al funcionamiento del equipo, ni el equipo
debe emitir perturbaciones que puedan afectar a los dispositivos que se encuentren en su
entorno. El dispositivo presentado en este proyecto cuenta con comunicaciones entre los

Componentes y hacia el exterior por RF, por lo que dicha norma debe aplicarse.

- UNE-EN 60601-1-6:2010. Aptitud de uso. Esta norma especifica al fabricante un proceso para
analizar, especificar, disefiar, verificar y validar la aptitud de uso. Este proceso de ingenieria de
aptitud de uso evalta y elimina los riesgos causados por problemas de aptitud de uso

asociados al uso correcto y a errores de uso.

- UNE-EN 60601-1-11:2015. Requisitos para el equipo electromédico y el sistema electromédico
utilizado para el cuidado en el entorno médico del hogar. Esta norma especifica requisitos
referentes al sistema eléctrico, las condiciones del entorno en cuanto a humedad vy
temperatura, tiempo de uso, etc. Aporta ensayos a realizar al equipo para su validacion. El uso

normal del dispositivo propuesto en este trabajo se daria en el ambiente doméstico,
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entendiendo éste como el domicilio del paciente o cualquier lugar donde éste se encuentre
fuera de un centro médico u hospitalario. Seguln su uso previsto, debe cumplir esta norma

colateral.

La norma UNE-EN 60601-2-25 del 2016 especifica los requisitos particulares para la Seguridad
basica y funcionamiento esencial de los electrocardiégrafos. Se entienden como
electrocardidgrafos todos los equipos destinados por si mismos o como parte de un sistema para
la produccién de informes de ECG con la finalidad de diagndstico. El dispositivo de este proyecto
entra dentro de esta definicidn. Se incluyen en esta norma requisitos de proteccién contra
desfibrilacion, funcionamiento esencial, filtros, proteccién contra descargas electrostaticas,
transitorios rapidos y rafagas eléctricas, perturbaciones conducidas e interferencias de

electrocirugia.

Otra norma que se debe aplicar al dispositivo es la UNE-EN 55011:2016: Equipos industriales,
cientificos y médicos. Caracteristicas de las perturbaciones radioeléctricas. Limites y métodos de
medicion. La norma hace referencia a los equipos que operan a frecuencias entre OHz y 400GHz

disefnados para aplicaciones domésticas, por lo que es aplicable.

La norma UNE-EN 61000-4 consta de varias partes referentes a ensayos de compatibilidad

electromagnética que son aplicables al dispositivo:

- UNE-EN 61000-4-2:2010. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-2: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayo de inmunidad a las descargas electrostdticas. El objeto de esta norma es
establecer una base comun para evaluar las caracteristicas de funcionamiento de los equipos

eléctricos y Electrénicos cuando se someten a descargas electrostaticas.

- UNE-EN 61000-4-3:2007. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-3: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayos de inmunidad a los campos electromagnéticos, radiados y de radiofrecuencia.
Esta parte especifica los ensayos de inmunidad que se deben realizar para garantizar la

proteccién del equipo frente a los campos electromagnéticos de RF de cualquier Fuente.

- UNE-EN 61000-4-4:2013. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-4: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayos de inmunidad a los transitorios eléctricos rdpidos en rdfagas. Esta parte
recoge el procedimiento de ensayos y requisitos de inmunidad frente a transitorios eléctricos

en rafagas ya que pueden daiar el equipo y afectar al funcionamiento.
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UNE-EN 61000-4-5:2015. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-5: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayos de inmunidad a las ondas de choque. Aqui se recoge el procedimiento de
ensayo frente a las ondas de choque, que son ondas transitorias de corriente, tensién o
potencia que se propagan a lo largo de la linea o del circuito, las cuales se caracterizan por un

rapido crecimiento seguido de un decrecimiento mas lento.

UNE-EN 61000-4-6:2014. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-6: Técnicas de ensayo y
medida. Inmunidad a las perturbaciones conducidas, inducidas por los campos de
radiofrecuencia. Esta norma trata sobre los requisitos relativos a la inmunidad prende a
perturbaciones electromagnéticas provocades por transmisores de RF intencionades, en el

rango de frecuencias de 150 Hz a 80MHz.

UNE-EN 61000-4-8:2011. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-8: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayos de inmunidad a los campos magnéticos a frecuencia industrial. Esta norma
trata la inmunidad de los equipos en condiciones de funcionamiento frente a perturbaciones
magnéticas a frecuencias de 50 Hz y 60 Hz relacionadas con locales comerciales y residenciales,

instalaciones industriales, centrales eléctricas y subestaciones de alta y media tension.

UNE-EN 61000-4-11:2021. Compatibilidad electromagnética. Parte 4-11: Técnicas de ensayo y
medida. Ensayos de inmunidad a los huecos de tension, interrupciones breves y variaciones de
tension para equipos con una corriente de entrada inferior o igual a 16 A por fase. Esta norma
aplica al dispositivo presentado mientras este esté conectado a la red eléctrica de corriente

alterna a 50 Hz o 60 Hz para cargar la bateria.

En cuanto al software del dispositivo, se aplica la norma UNE-EN 62304:2007. Software para

dispositivos médicos. Procesos del ciclo de vida del software. Esta norma aplica al dispositivo puesto

gue este requiere de un software de programacion.

Debe aplicarse también la norma UNE-EN ISO 10993-1:2021. Evaluacion bioldgica de productos

sanitarios. Parte 1: Evaluacion y ensayos mediante un proceso de gestion del riesgo. Esta norma

contempla la determinacidn de la respuesta bioldgica a los productos sanitarios. Para una evaluacion

de la Seguridad bioldgica completa, clasifica a los productos sanitarios de acuerdo con la naturaleza y

duracién del contacto con los Tejidos humanos e indica los criterios de valoracién del riesgo bioldgico

pertinentes para cada categoria.

O
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En aplicable la norma UNE-EN 62366-1:15. Productos sanitarios. Parte 1: Aplicacion de la ingenieria de
usabilidad a los productos sanitarios. El objetivo de esta norma es detallar un proceso para el fabricante
a la hora de analizar, especificar, desarrollar y evaluar la usabilidad del dispositivo medico en relacidn
a la Seguridad, de modo que se mitiguen los riesgos Asociados a un mal uso del dispositivo. Con el
mismo enfoque, se debe cumplir la norma UNE-EN 15986:2011. Simbolo a utilizar en el etiquetado de
productos sanitarios. Requisitos para el etiquetado de productos sanitarios que contienen ftalatos.
Ademds, por la Seguridad del paciente es necesario un andlisis de riesgos segun la norma UNE-EN /SO
14971:2019. Dispositivos médicos/productos sanitarios (MD). Aplicacidn de la gestidn de riesgos a los
MD. Esta norma tiene como objetivo describir un proceso de gestidon de riesgos para ayudar al
fabricante a identificar los peligros, estimar y evaluar los riesgos, controlar o corregir estos riesgos y
hacer un seguimiento de la eficacia de los controles. Para la gestidon de calidad de dispositivos médicos,
se aplica la ISO 13485.

Finalmente, se debe tener en cuenta la directiva 2011/65/UE de la Unién Europea sobre restricciones
a la utilizacién de determinades sustancia peligrosas en aparatos eléctricos y electrénicos. Esta
directiva restringe el uso de plomo, mercurio, cadmio, cromo hexavalente, polibromobifenilos y

polibromodifentiléteres en la fabricacién de ciertos dispositivos eléctricos y electrdnicos.
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9.

O

IMPACTO AMBIENTAL

Fase de disefio: en la fase de disefio se ha utlilizado un ordenador portatil con un consumo
medio aproximado de 60W durante un total de 650 horas repartidas entre el mes de julio del
2021y enero de 2022. Debe tenerse en cuenta el consumo de luz ya que su produccién supone
un impacto ambiental.

Fabricacidn del dispositivo: en la fabricacion de componentes desde las materias primas al
ensamblaje estdn implicadas varias industrias cuyos procesos suponen un impacto ambiental
a varios niveles como la petroquimica, quimica y la metallrgica entre otras. Se generan en
estas actividades varios tipos de riesgos asociados al ecosistema: emision de gases de efecto
invernadero y gases téxicos, consumo de agua, contaminacién del suelo y el agua en la
limpieza y uso de materiales téxicos en procesos como la soldadura. La directiva 2011/65/UE
regula el uso de materiales peligrosos en los procesos de fabricacion.

Transporte: la mayoria de los dispositivos que se utilizan para este proyecto se fabrican en
Asia, por lo que se debe tener en cuenta la huella de carbono del transporte de piezas. En un
transporte en avidn desde China a Espafia se producen 4 toneladas de CO2, por lo que el
transporte es uno de los mayores impactos ambientales que tendria este proyecto.

Reciclaje del dispositivo: los dispositivos electronicos deben ser reciclados en puntos limpios
para poder separar sus materiales y reutilizar todo lo posible. El Real Decreto 110/2015 sobre
residuos de aparatos eléctricos y electrénicos trata el procedimiento de reciclaje de los
dispositivos y apela a los fabricantes a disefiar de modo que los materiales sean faciles de
separar. El Real Decreto 27/2021 sobre pilas y acumuladores y la gestién ambiental de sus

residuos hace referencia al tratamiento de residuos que se consideran mas peligrosos.
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CONCLUSIONES

En el campo de los sistemas de recoleccidn de energia a partir del cuerpo se pueden encontrar muchas
propuestas distintas, pero actualmente no se encuentran en el mercado dispositivos que usen estas
tecnologias. La dificultad en la predicciéon de la cantidad de energia que se puede extraer y su
almacenamiento es el desafio fundamental que se presenta, aunque se prevé que esta linea de
investigacidn avance y probablemente encontremos estas tecnologias en dispositivos comunes en el

futuro.

Durante la realizacidn de este trabajo se han tratado varias materias relacionadas con los estudios del
grado, como es la busqueda y sintesis de informacién relacionada con el ambito biomédico, disefio de
la parte electrdnica, normativa aplicable a productos electrénicos y sanitarios, etc. Quiero destacar que
realizando este proyecto he profundizado en mi conocimiento en sistemas electronicos y en

aplicaciones biomédicas.

En cuanto a los objetivos iniciales que se marcaron para este proyecto, el estudio del estado del arte,
el disefo del dispositivo de medida ECG y del sistema de energy harvesting, asi como la programacién
del algoritmo de deteccién de arritmia se han cumplido. Uno de los objetivos iniciales del proyecto era
haber conseguido los componentes, soldarlos y probar el funcionamiento del dispositivo. Debido a la
crisis de escasez de componentes electrénicos desde el inicio de la pandemia no ha sido posible

conseguirlos, pues el plazo de entrega se fijaba hasta un afio después de la entrega de este proyecto.
Se proponen los siguientes trabajos futuros para este proyecto:

- Montaje del dispositivo fisico.

- Programacién del microcontrolador.
- Optimizacién del codigo.

- Validacion del dispositivo.

- Mejora en la eficiencia del generador termoeléctrico.
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ANALISIS ECONOMICO

La Tabla 11 es recoge la lista de materiales con todos los componentes que forman la placa PCB.

Cantidad Codigo esquematico | Valor / Cédigo fabricante Fabricante
1 C70 3 pF Murata
1 C76 3.6 pF Murata
1 Cc77 4.7 pF Murata
1 C75 8 pF Murata
2 C71,C73 10 pF Murata
4 C2, C3,C52,C53 18 pF Murata
2 C66, C67 68 pF Murata
2 C2,C3 150 pF Murata
2 C72,C74 1nF Murata

C5, C10, C15, C50,
8 C51, C59, C60, C61 10 nF Murata
1 C65 47 nF Murata
C7, C19, C27, C35,
9 C43, C54, C62, C68, 100 nF Murata
C69
1 c9 150 nF Murata

C20, C21, C22,C23
C24, C25, C28, C29,
C30, C31, C32, C33,
24 C36, C37, C38, C39, 3.3 uF Murata
C40, CA1, C44, C45,

C46, CA7, C48, C49

C1, C4, C6, C11, C12,
C13, C14, C16, C17,

18 C18, C26, C34, C42, 4.7 uF Murata
C55, C57, C58, C63,
ce4

3 R39, R40, R41 180 Wiirth Elektronik
3 R36, R37, R38 820 Wiirth Elektronik
2 R44, R44 1kQ Wiirth Elektronik
1 R42 6.8 kQ Wirth Elektronik
1 R2 10 kQ Wiirth Elektronik
1 R3 100 kQ Wirth Elektronik
4 R12, R18, R24, R30 249 kQ Wiirth Elektronik
4 R13, R19, R25, R31 690 kQ Wiirth Elektronik
4 R14, R20, R26, R32 953 kQ Wirth Elektronik
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Cantidad Cddigo esquematico | Valor / Cédigo fabricante Fabricante
6 R1, R4, R17, R23, R29, 1MQ Wiirth Elektronik
R35

4 R16, R22, R28, R34 1.37 MQ Wiirth Elektronik
1 R9 2.74 MQ Wiirth Elektronik
4 R15, R21, R27,R33 3.65 MQ Wiirth Elektronik
1 R11 4.22 MQ Wiirth Elektronik
1 R8 5.76 MQ Wiirth Elektronik
1 R10 5.36 MQ Wiirth Elektronik
1 R6 5.8 MQ Wiirth Elektronik
1 R5 7.15 MQ Wiirth Elektronik
1 R7 7.68 MQ Wiirth Elektronik
1 L6 11 nHQ Wiirth Elektronik
1 L5 4.7 nHQ Wiirth Elektronik
1 L4 47 nHQ Wiirth Elektronik
3 L1, L2, L3 22 uHQ Wirth Elektronik
1 Q1 BCV71 OnSemi

1 D1 150060YS55040 Wiirth Elektronik
1 D2 150060VS55040 Wiirth Elektronik
1 D3 150060RS55040 Wiirth Elektronik
1 X1 4.96 MHz NDK

1 X2 32.678 kHz NDK

1 Ul ADS1293CISQ Texas Instruments
1 U2 BQ25570RGR Texas Instruments

U3, U4, U5, U6, U7,

12 us, U9, U10, U11, OPA333AIDBV Texas Instruments
U12,U13,u14

1 uis STM32WL55CC ST

1 ul6 BGS12SN6 Infineon

8 P1, P2, I;?;" I:;’ P>, P6, Header 2

1 ANT1 ANT-434-CHP TCT Linx Technologies

2 SW1, SW2 USLPT2819DT4TR TE-Conectivity

Tabla 11. Lista de materiales de la placa PCB.

El coste total de los componentes de la tabla 11 suma 67,56 €.
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Otros costes a tener en cuenta son:

La Tabla 12 muestra el coste de cada partida y el total.

O

La placa PCB, cuya fabricacién, soldadura y transporte son 15 € por cada 5 unidades, se

tomara a 3 € la unidad.

La caja donde se alojan todos los componentes electrdnicos, cuyo coste aproximado seria de

1€.

Los cables de electrodos y de conexién con el TEG, aproximadamente 30€.
La muiiequera del TEG, que en conjunto, aunque no es comercial y no tiene un valor
concreto, el coste aproximado teniendo en cuenta los materiales sera de 60€.

El consumo de luz durante el disefo. Se han invertido unas 650 horas con un ordenador

portatil que consume 60W entre los meses de septiembre de 2021 y enero de 2022. El precio

de la luz en este periodo ha sido 0,2657 € el kWh. Por tanto, el precio del consumo para el

diseio ha sido de 10,40 €.

Concepto Precio
Componentes PCB 67,56 €
Placa PCB 3€
Bateria 12,32 €
Caja 1€
Munequera 60 €
Cables 30€
Electrodos 5€
Consumo eléctrico 10€
TOTAL 189,18 €

Tabla 12. Coste total del proyecto.
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Anexo A: Calculos de los componentes externos

Componentes conectados a la unidad de gestion de potencia BQ25570

- Calculo de la bobina y el condensador del convertidor Boost.

L2 y C16 estan conectados al pin LBOOST que es la entrada de alimentacién del TEG a la unidad
de gestidn de potencia. El convertidor Boost debe suministrar corriente para cargar la bateria

y para alimentar el sistema. La inductancia de la bobina se calcula a partir de la ecuacién 18:

_ Vin DTy

L2
Ai

(8)

Donde L es la inductancia, Aij es la corriente de rizado de la bobina, Vi, es la tensidon de entrada,
Ts es el periodo de conmutacion y D es el ciclo de Trabajo.

-La maxima frecuencia de conmutacién especificada para el Boost es 1 MHz. El periodo de
conmutacion serd 1/1 MHz = 1 ps.

-La corriente de rizado de la bobina sera considerada como el 10 % de la corriente total que se
debe suministrar, que es el resultado de la suma de la corriente media del sistema teniendo
en cuenta la transmision, que son 37 mA, mas la corriente de carga de la bateria, que sera
considerada como el 10% de la capacidad de la misma: 62 mAH x 0.1 = 6.2 mA. Asi pues, la
corriente de rizado sera: 0.1 x (37,3 mA+6,2 mA) = 4,35 mA.

-La tension de entrada sera la suministrada por el TEG. La tensidon minima requerida para que
el convertidor funcione es de 100 mV.

-El cicld de Trabajo se calcula como:

Vout 1 (9)

Latensién de entrada Vi, son 100 mVy la tensidn de salida serd la tensidn nominal de la bateria,

que son 3.7V. Asi, el ciclo de trabajo es:

Vi . 100mV
Vour 3.7V

D=1- =0.97 (10)

El valor de inductancia sera:

(11)
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_ Vin DTy 100mV x0.97 x 1 pis
A 4,35 mA

= 22,29 uH

Para calcular la capacidad del condensador C16 se ha utilizado la ecuacién 12:

Iout T ( out m) (12)
AVC

Cl6 =

Donde lo.t €5 la corriente de carga teniendo en cuenta la carga de la bateria y alimentacion del
circuito en caso de transmision, que son 43,5 mA. Vo es la tensidén nominal de la bateria, Vi,
es la tensidon minima proporcionada por el TEG y AV, es la tensién de rizado en el condensador,
que sera considerada como el 10% de la tensién minima de entrada. La capacidad del
condensador sera:

3,7V—-01V

Loye Ts (55— Out m) 43,5mAx1usx( TV

16 = ' — 423 F
16 = AV 10my 23 1

Los valores comerciales de los componentes escogidos son L2 = 22 uH y C16 = 4,7 uF. Son los

valores recomendados por el fabricante.

Condensadores C10, C11y C12

Son los condensadores conectados al pin VSTOR. C11 se carga cuando empieza la recoleccion
de energiay alimenta el convertidor boost. C10y C12 tienen funcidn de desacoplo. Los valores
son recomendados por el fabricante.

Condensador C15

Su funcidn es almacenar una tension muestreada de la entrada VIN que se usa como tension

de referencia del convertidor boost. El valor es recomendado por el fabricante.

Condensador C17

Condensador de desacoplo en la entrada VIN.
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O

-Red de divisores de tension.

VBAT_OV esta conectado a al divisor de tensidon formado por R5 y R8 para evitar una
sobrecarga de la bateria. El fabricante recomienda que R5+R8 <= 13 MQ. El Umbral de

VBAT_OV en la carga de la bateria es:

Rs
Vear ov = EVBIAS(l + R_) (13)
8

VBAT_OV es el rango de voltaje programable como umbral de sobrecarga de la bateria. Se ha
tomado como valor el voltaje nominal de la bateria mas un 10%, en total 4.07V. VBIAS se toma
como referencia y su valor tipificado por el fabricante es de 1.21 V. Resolviendo el sistema

tenemos:

R. 3 -3
8 5Vaias S121V

R 1% 407V
5 _ BAT_OV_l_—_lz 1.24

Rs + Rg < 13 MQ
Rg = 5.8 MQ

Rs = 7.19 MQ

Los pines OK_PROG y OK_HYST estdn conectados a los divisores de tension formados por R6,
R9y R11. OK_PROG es el pin programable para fijar un umbral de la sefial digital que indica el
funcionamiento correcto de VSTOR cuando la carga de la bateria decrece, y OK_HYST cuando
aumenta. El fabricante recomienda R6+R9+R11 < 13 MQ. Las ecuaciones 14 y 15 definen el
valor de las resistencias. El valor de VBAT_OK_PROG sera 2V y el valor de VBAT _OK_HYST sera

3.7V que es la tensidn nominal de la bateria.

9
Var ok proc = Vpras(1 + R_) (14)
11
Rg + R
VBAT_OK_HYST = VBIAS(l + R—) (15)

11

R V 2V

9 _ VBAT_OK_PROG _ 1= —1=065

Rg + R¢ _ Vear ok Hyst 1= 3.7V _1=205
Ri4q Vsias 1.21V '
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Ri1 + Ry + Rg < 13 MQ

Ry, = 4.26 MQ
Ry = 2.77 MQ
Rg = 5.96 MQ

El pin VOUT_SET estd conectado al divisor de tensién formado por R10y R7 y sirve como punto
de regulacién de la salida VOUT, cuyo valor sera el de alimentacién del conjunto que son 3,3V.
El fabricante recomienda que R10 + R7 £ 13 MQ. Los valores de las resistencias se han extraido

de la siguiente ecuacién 16:

Vour = VBIAS(—R ) (16)
10

R, V, 33V
L= = 1=172
Rio  Vaias 121V

Ry + Ry < 13 MQ
Rlo = 536MQ

R, = 7.63MQ

Calculo de la bobina y el condensador del convertidor Buck

L2 y C13 estan conectados a la salida de la unidad de control de potencia. Para calcular la

inductancia de L2 se ha utilizado la siguiente ecuacion 17:

— Vout(1 - D) Ts (17)
Ai,

Donde L es la inductancia de L2, Vout es la tension de salida para alimentar el conjunto, Ts es
el periodo de conmutacion, Ai es la corriente de rizado y D es el ciclé de Trabajo.

-Vout es la tensidn de salida del Buck, que es la tension de alimentacidon del resto de
Componentes. El valor seleccionado sera de 3,3V.

-La frecuencia de conmutacién del Buck para el consumo de corriente de la aplicacion es de

20 kHz, por lo que el periodo de conmutacién sera 1/20kHz = 50 ps.

UNIVERSITAT POLITECNICA DE CATALUNYA
BARCELONATECH
Escola d’Enginyeria de Barcelona Est

74



Sistema de energy harvesting para la medida de ECG

-La corriente de rizado se tomara como el 10% de la media de consumo con transmisién, por
tanto su valor sera de 0,1x37,3mA = 3,7mA.

-Vin es la tensidn de entrada al convertidor Buck que sera la tensién nominal de la bateria, 3,
7V.

-El ciclo de Trabajo se calcula como:

Voue 3.3V
D= = = 0.89 (18)
Vi 37V

El valor de la inductancia sera:

_ Voue(=D)Ty 33Vx(1-089)x50us _

L
2 Ai; 3,7 mA

4,9 mH

La capacidad del condensador C13 se calcula a partir de la ecuacion 19:

19
_ Vout (Vin - Vout) (19)

Ciya =
BT AV 8LV, f?

Donde C es la capacidad del condensador C13, Vout es la tension de salida, Vin es la tension
de entrada al convertidor, AVc es la tensidn de rizado del condensador, L es la inductancia de
la bobina L2 y f es la frecuencia de conmutacion.

-Vout serd la tensién de alimentacién del conjunto que son 3,3 V.

-Vin es la tensidon nominal de la bateria, 3.7 V.

-L es la inductancia obtenida en el cdlculo anterior, 4,9 mH.

- La tensidn de rizado AVc se tomara como el 10% de la tension de salida, 0.1x 3,3 V=0.33V.

-La frecuencia de conmutacién es de 20 kHz.

_ Vout Vin = Vour) _ 33Vx(3.7V-33V)

= = 68 nF
AV, 8LV, f2 033V x8x49mHx3.7V x 20 kHz? "

Los valores obtenidos para la inductancia L2 y capacidad C13 han sido sustitudios el en

esquematico por los valores recomendados por el fabricante.

- Condensador C14

Se trata de un condensador de desacoplo en la salida del convertidor buck.
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Disefio del filtro activo de paso alto de entrada al front-end

La frecuencia de corte a -3dB requerida es de 0.05Hz. El filtro tiene ganancia 0 y se ha definido con
configuracion Sallen Key de sexto orden con aproximacién Butterworth por ser la mejor respuesta
posible, ya que en una aproximacién Chebyshev se obtiene rizado en la pendiente, y con una
aproximacion Bessel la pendiente de caida es mas baja que con la aproximaciéon Butterwort. La Figura

29 la respuesta en frecuencia del filtro.

10.0
Passband region

50mHz

0.0 Gain = 0dB
-3 dB down
-10.0
S -200
[}
el
2
5-30.0
©
=
-40.0 -40 dB down
-50.0 20mHz
6th order Butterworth
~60.0 Stopband region (3 stages)
& & & S & S N © e o o N > S
Q N Q Q O N N N N v
S oS A\ S S $ S oS e @

Frequency (Hz)

Figura 29. Respuesta frecuencial del filtro pasa-alta de 6to orden con aproximacion Butterworth.
(Fuente propia).

Los parametros a y k, para un filtro de sexto orden con aproximacion Butterworth son los presentados
en la Tabla 13:

Aproximacion Butterworth 6to orden

o ko
2do orden 0.518
2do orden 1.414
2do orden 1.932

Tabla 13. Pardmetros para el cdlculo de Ry C en el filtro activo de sexto orden con aproximacion

Butterworth. Fuente propia.
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A continuacién se detalla el calculo tomando como ejemplo el esquematico del filtro conectado al
electrodo del brazo derecho que se presenta en el esquematico en la memoria. El resto de filtros son
los mismos para todas las entradas. Para calcular los valores de las resistencias, se deben fijan los
valores de los condensadores. El valor escogido en este caso es 3,3 UF. Las ecuaciones de calculo de las
resistencias son:

2
R,, =
277 g w,C (20)
poo 1
27 R2 w,2C? (21)

El valor de w, se calcula como:

(22)
ws3gqp = 2nf, =2xmwx 0.05Hz = 0.31rad/s
o, = ©3aB _ @3ap _ (23)
o ko 1 3dB
A continuacién, se calculan cada uno de los pares de resistencias.
R,7 = 2 = 2 = 3.7 MQ
77 aw,C  0.518x0.31x33uF
Ry, = ! = ! = 250 kQ
2 T R2w,2C%2 " 3.7MQx0.312x 3.3 uF2
Ryg = 2 = 2 = 1.38 MQ
27 qw,C 1414x031x33uF
Ry = ! = ! = 692 kQ
25 T R2 w,2C%2  1.38MQOx 0.312x 3.3 uF2
Ryg = 2 = 2 = 1MQ
27 qw,C 1.932x0.31x33pF
1 1
R26 = = 956 kQ

R2 w,2C2 _ 1MQ x 0.31%x 3.3 pF2
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Calculo de los componentes externos conectados al Front-End ADS1293.

Condensadores de desacoplo C6, C7, C4y C5.

Conectado al pin de alimentacién VDD se colocan dos condensadores de desacoplo C6 y C7
cuyos valores son de 4,7 uF y 100 nF respectivamente. Igualmente se conectan dos
condensadores en el pin VDDIO que es la entrada de tensién digital. Estos son C4 y C5 de

valores 4,7 uF y 10 nF respectivamente.

Condensadores C2 y C3.

En los pines XTAL1 y XTAL2, entre los cuales se conecta un cristal oscilador para una frecuencia
de oscilacién de 4.096 MHz y, segiin recomendacion del fabricante, es necesario un capacitor

de 18 pF en cada uno de los pines para conseguir una frecuencia de oscilacion precisa.

Condensador C1.

Conectado al pin CVREF se encuentra un condensador de 1 uF para referenciar el voltaje

interno.

Condensador C9.

Conectado a los dos pines hay un condensador de 150 nF para referenciar la tensién del
circuito RLD y CMD.

Resistores pull up R1y R4.

Los resistores pull up estan conectados a los pines RSTB y SINCB para controlar la corriente de
fuga de dichos pines. En ambos casos el fabricante limita la corriente de fuga a 1 pA. Para
calcular el valor de la resistencia se ha tomado el valor de corriente de fuga como 3 YA con
factor 3 de seguridad por cambios de temperatura o mal funcionamiento. Teniendo en cuenta
esta corriente de fuga y la alimentacidn a 3,3 V, el valor del resistor debe ser:

Roulup=3,3 V/3 pA = 1.1 MQ.
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- Circuito CMD y RLD.

Tomando la frecuencia de 100 Hz como ancho de banda del circuito RLD, R3 y C8se calculan

segun la ecuacion 24.
1

fBW:anxR3ng (24)

Fijando R;= 100 kQ, la capacidad del condensador C;es:

1
T 2xmx 100 kQ x 100Hz

C8 = 15nF

UNIVERSITAT POLITECNICA DE CATALUNYA
BARCELONATECH
Escola d'Enginyeria de Barcelona Est

79



Memoria

ANEXO B: Diagramas de flujo

BOTON ON/OFF
Boton ON/OFF
Activa botén
ON/OFF
Todos los qI
integrados Han pasado 3 s?
modo
shutdown

Botén ON

Figura 30. Diagrama de flujo de operacion del botén ON/OFF. (Fuente propia).
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INICIALIZAR DISPOSITIVO

Figura 31. Diagrama de flujo de la inicializacion del dispositivo. (Fuente propia).

O
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Inicializar
dispositivo

Configurar puertos
MCU

'

Configurar puerto
SPI

'

Configurar
transceptor LoRa

'

Configurar ADC

!

Configurar
interrupciones

'

Configurar timer a 0

!

MCU Modo Stop2

81



Memoria

Han pasado 5s?

MCU Modo Stop2

INICIO ON
Botén ON
s Leer VBAT
VBAT <10 % ? LED rojo ON

NO

VBAT >80 % ?
NO

VBAT <20 % ?
SI

LED verde ON LED rojo ON LED amarillo ON
Apagar LED rojo y Apagar LED verde y Apagar LED verde y
amarillo amarillo rojo
l L J
¥
Activar PMU en Activar PMU en
partial mode, FE full-operating mode,
standby mode FE standby mode
L J
MCU Modo Stop2
SI
| S

Figura 32. Diagrama de flujo del encendido del dispositivo. (Fuente propia).

Han pasado 60 s?

82
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BOTON START/MUESTREO

Botén START/
Timer

2ms
t=1980us

MCU modo Run

I

MCU activa FE

I

FE adquiere una t=10ps (56 ciclos de reloj)
muestra

I

MCU lee la muestra t=10ps

!

FE stanby

I

MCU almacena la
muestra

Coédigo
deteccién
de arritmia

1670 muestras
almacenadas?

N MCU modo Stop2 |¢

Figura 33. Diagrama de flujo del muestreo. (Fuente propia).
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DETECCION DE ARRITMIA

Codigo
deteccion
de arritmia

;Se detecta

arritmia? Borrar registro

Contador: +1 MCU modo Stop2
arritmia

Contador =57 Guardar contador |

Enviar aviso a
emergencias y
centro médico

Protocolo
alarma
sonora

Figura 34. Diagrama de flujo del proceso de deteccion de arritmia. (Fuente propia).
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ALARMA SONORA
Protocolo
de alarma
sonora
Activar alarma sonora:
pitido transmision
Mantener
SI
., . alarma
Recepcidn del envio al
sonoracon  [————
nodo LoRa? -
pitido de
transmisién
Activar alarma sonora con
pitido de aviso no recibido Han pasado 30 s?
Mantener alarma sonora
S— con pitido de aviso no Parar alarma sonora
recibido

I

MCU modo Stop 2

Han pasado 30 s?

Parar alarma sonora

|

MCU modo Stop 2

Figura 35. Diagrama de flujo del funcionamiento de la alarma sonora. (Fuente propia).
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Anexo C: deteccion de la arritmia a partir de la senal ECG

Una arritmia es un trastorno en la frecuencia cardiaca en que el corazén late mas rapido de lo normal,
mas lento o de forma irregular. El nodo sinusal es el generador de impulsos eléctricos en el corazény
de su funcionamiento depende un ritmo cardiaco normal. El nodo ventricular es el sistema de
conduccidn del impulso eléctrico de las auriculas a los ventriculos. Las arritmias pueden tener distintos

origenes dependiendo de cual sea la parte del circuito eléctrico del corazén que falla:

- Anomalias en el ritmo del nodo sinusal natural. Los impulsos eléctricos no se generan con la
frecuencia o amplitud necesarias.

- Otras regiones del miocardio pueden crear impulsos eléctricos espontaneos (latidos
ectdpicos).

- Bloqueo en puntos del sistema de conduccidn del impulso.

- Conduccién del impulso por vias alternativas.

Existen distintas herramientas de diagndstico de la arritmia en base a la seial ECG. El complejo QRS es
significativo para la deteccién de varios tipos de arritmias y al ser el de mayor amplitud, suele utilizarse
en la deteccion automatica. Existen diversos algoritmos de deteccidn, algunos basados en el procesado
de sefales existentes y otros de deteccidn en tiempo real. Para este proyecto, la deteccién en tiempo

real es fundamental.

Uno de los algoritmos mas conocidos y utilizados para la deteccién de la onda QRS es el algoritmo de
Pan Tompkins. Es un algoritmo en tiempo real creado en 1985. Permite un reconocimiento del

complejo QRS en base a analisis de pendiente, amplitud y anchura [30].
En el algoritmo de Pan Tompkins se llevan a cabo varias etapas.

- Filtro pasa-banda: el filtrado de paso alto atenua las frecuencias de las ondas Py T y el ruido
de base, mientras que el filtrado pasa-baja atenua las frecuencias altas de artefactos de
movimiento e interferencia de red.

- Derivacidn de la sefal: al derivar la sefial, se acentuan las pendientes rapidas de la sefial. El
complejo QRS es la pendiente mas rapida y de mayor amplitud en la sefial ECG.

- Transformacion no lineal: se convierte la sefial a funcidn cuadratica. Elevando al cuadrado la
sefial, la convertimos en positiva para el proceso de integracion posterior.

- Promediado: se utiliza una ventana deslizante de integracion bajo la onda QRS (ahora siempre
positiva). Con este filtro se promedia la duracién del complejo detectado. Se define un valor

de duracidén del complejo QRS que se considere caracteristico, tipicamente 150ms.
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A continuacién, se debe decidir si la onda detectada es un complejo QRS o es resultado de una

interferencia. Para ello se realiza el proceso siguiente [30]:

- Marca de referencia: la forma de onda se procesa para extraer muestras unitarias en el punto
maximo de amplitud de la onda con el objetivo de ubicar el complejo QRS en un instante de
tiempo.

- Umobral: al analizar la amplitud de la onda el algoritmo utiliza dos valores de umbral, uno indica
que la onda es QRS (umbral significativo) y otro indica que no lo es (umbral de ruido). Estos
dos valores se inicializan después de un breve periodo de entrenamiento de 2 segundos. Los
valores de umbral se adaptan continuamente a cambios de calidad de la sefial. Cuando el pico
de la sefial se encuentra entre los dos valores de umbral significativo y umbral de ruido, o por
encima del umbral de ruido, el pico se considera ruido y no una onda QRS. Entonces, el valor
umbral de ruido se actualiza por este ultimo pico, y se ajusta en consecuencia el umbral
significativo.

- Eliminacidn de detecciones fuera del periodo refractario: fisiolégicamente, una onda QRS no
puede producirse 200 ms mas tarde que la detectada anteriormente. Por ello, el algoritmo
elimina tales eventos fisicamente imposibles.

- Discriminacién de ondas T: si una onda candidata a ser QRS ocurre después de 200 ms desde
la anterior, pero antes de 360 ms, el algoritmo determina si se trata de un complejo QRS del
siguiente latido o si es una onda T con una amplitud anormal. La decisiéon se basa en la
pendiente media de la forma de onda; si la pendiente es menor de la mitad de una onda QRS

normal, se considera una onda T, de lo contrario se considera detectada una onda QRS.

El codigo de C+ de este algoritmo puede encontrarse en:

https://github.com/rafaelmmoreira/PanTompkinsQRS/blob/master/panTompkins.c

Con este algoritmo ya pueden detectarse anomalias en el ECG del paciente. Ya que se conocen los
valores esperados de pendiente, amplitud y duracion de la onda QRS, asi como del periodo de tiempo
entre dos ondas (latido), se establecen umbrales a partir de los que se decidi que en comportamiento

de la sefial indica que hay arritmia cardiaca o no la hay.

El microcontrolador del dispositivo guardara muestras hasta que haya suficientes para representar dos
latidos consecutivos en un ritmo cardiaco normal. Para definir la cantidad de muestras a almacenar

antes de enviar un input al cddigo de deteccidn de arritmias se ha tenido en cuenta que [31]:
-El ritmo cardiaco normal estd entre 60 y 100 latidos por minuto.

-La bradicardia es la arritmia en que el ritmo disminuye por debajo de 60 latidos por minuto.
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Memoria

-La taquicardia es la arritmia en que el ritmo aumenta por encima de 100 latidos por minuto.

- El aleteo se produce a ritmo entre 250 y 350 latidos por minuto, y a partir de 350 se considera

fibrilacion ventricular.

Se han tomado 100 latidos por minuto por ser el limite normal al alza. Para representar dos latidos
consecutivos con una frecuencia de muestreo de 2ms, son necesarias 1670 muestras. Si el ritmo
cardiaco es mas alto, las mismas muestras contendrdn mas latidos. Si el ritmo es de 60 latidos por

minuto, se recogera 1 latido.

La alarma de arritmia se enviard en el momento en que se registren al menos el equivalente en
muestras a 10 latidos, que tomando el ritmo de 10 latidos por minuto serian 8350 muestras, con latidos

andmalos consecutivos.
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Anexo D: Manual de uso

Cémo usar los electrodos:

El dispositivo se entrega con electrodos de gel de tipo parche adhesivo. Es importante mantener los
electrodos almacenados dentro de la caja y evitar que entren en contacto con humedad o polvo. Antes
de colocar los electrodos, asegurese de que la piel estd limpia y seca. Puede ser necesario rasurar la
zona donde se pega el electrodo si hay exceso de vello ya que puede influir en el registro. No se deben
colocar los electrodos en zonas donde haya ronchas o exceso de piel seca. Cuando la superficie cutanea
esta preparada, despegue la lamina que protege la parte adhesiva del electrodo y péguelo
asegurandose que el gel esta en contacto con la piel. Debe colocar 4 electrodos cada vez en la posicidn

que se muestra:

Figura 36. Colocacion de los electrodos. (Fuente propia).

Bl: brazo izquierdo
BD: brazo derecho
PI: pierna izquierda
PD: pierna derecha

Los cables entregados con el dispositivo tienen etiquetado con estas siglas la posicion del electrodo al

que deben conectarse.
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Si un electrodo se despega por sudoracién, humedad, etc., pare el dispositivo y coloque un electrodo
nuevo en su sitio. El uso ideal de los electrodos seria que duren durante una jordana entera y se

cambien cuando vaya a asearse. Los electrodos no pueden meterse en el agua.

Como usar el dispositivo

La muiiequera debe ajustarse a la mufieca con la tira de velcro de modo que la placa metdlica quede
totalmente en contacto con la piel. Es necesario no tapar la munequera con ropa. Si no se puede evitar,

procurar que sea una capa fina. La mufiequera no puede estar en contacto con el agua.

Cuando tenga la muiiequera y los electrodos colocados, fije la caja con la banda elastica en la zona del

pecho colocandola como le sea cdmodo siempre que esta bien sujeta.

Para encender el dispositivo presione el botén ON-OFF solo una vez. Si se enciende la luz roja, el
dispositivo indica que la bateria esta por debajo del 20%. Para cargarlo, es necesario que la mufiequera
no esté tapada. Si se enciende la luz amarilla, estd indicando que la bateria esta entre el 80% y 20%,
por lo que es recomendable no tapar la mufequera. Si se enciende la luz verde, el dispositivo tiene
bateria por encima del 80%. Si al presionar el botdn ON el dispositivo enciende una luz roja y se apaga,
esta indicando que la bateria esta por debajo del 10%. En este caso, péngase en contacto con el centro

médico para que cambien la bateria al dispositivo.
El ultimo paso es presionar el botén START y el dispositivo inicia el registro del electrocardiograma.

En caso de arritmia, el dispositivo le avisara con un pitido durante 30 segundos y enviard un aviso
automaticamente a emergencias y al centro médico que ha prescrito el uso. Si oye el pitido, detenga
la actividad que realiza y si le es posible busque ayuda. Manténgase en un lugar visible hasta que

lleguen los servicios de emergencias.

El dispositivo emitird un pitido mas rapido si el aviso a emergencias no ha podido enviarse, en cuyo

caso debe buscar ayuda lo antes posible.

Para apagar el dispositivo, presione el botén ON/OFF durante tres segundos seguidos.
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Anexo E: Imagenes del dispositivo con disefio 3D

Figura 37. Disefio 3D del generador termoeléctrico propuesto. (Fuente propia).

UNIVERSITAT POLITECNICA DE CATALUNYA
BARCELONATECH
Escola d’Enginyeria de Barcelona Est

91



Annexos

Figura 39. Disefio 3D de la mufiequera con generador termoeléctrico. (Fuente propia).

Figura 38. Disefio 3D de la caja del dispositivo. (Fuente propia).
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