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“If you wish to make an apple pie from scratch,
you must first invent the universe”

CARL SAGAN
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Resumen

Este trabajo presenta el desarrollo de un sistema completo para la adquisicién,
transmisién y andlisis de seniales de electrocardiograma (ECG) y balistocardiogra-
ma (BCG) mediante tecnologia vestible, orientado a la estimacién no invasiva del
Pre-Ejection Period (PEP) en post-procesamiento.

El trabajo se organiza en dos ejes principales. En primer lugar, se analiza la
factibilidad de estimar el PEP a partir de senales adquiridas con un dispositivo
vestible previo, utilizando registros de ecocardiografia Doppler de Onda Pulsada
como referencia clinica. Se concluye que es posible estimar el PEP a partir de
senales adquiridas de forma vestible: el dispositivo demuestra una capacidad com-
parable a la del ecégrafo Doppler y cuenta con mayor margen de mejora, dado
que sus fuentes de incertidumbre son controlables por diseno. La validacion formal
requerird, en el futuro, una referencia de mayor precisiéon que la disponible en este
trabajo.

En segundo lugar, se disena e implementa el dispositivo vestible encargado
de la adquisiciéon de las seniales de ECG y BCG, compuesto por una etapa de
acondicionamiento analégico de dos canales con ganancia ajustable de forma inde-
pendiente, un microcontrolador nRF52840 y firmware desarrollado sobre Zephyr
RTOS. El dispositivo cumple el requerimiento de retardo de grupo menor a 2ms
en la banda de interés (6-30 Hz), con una diferencia entre canales de 0,06 ms, des-
preciable frente a los intervalos de interés clinico. La ganancia total de cada canal
es ajustable de forma remota mediante BLE, en el rango de 1040-2000 V/V para
el canal ECG y 56-337V/V para el canal BCG.

El firmware desarrollado extiende la base heredada del proyecto de fin de ca-
rrera WeAreBLEps incorporando adquisicién multicanal con seleccién dindmica,
control de ganancia independiente por canal mediante potenciémetros digitales y
extension del protocolo BLE de configuracién. El software de usuario fue exten-
dido con los controles necesarios para operar las nuevas capacidades del sistema,
incluyendo visualizacién simultdnea de ambos canales y exportacién de datos por
canal independiente.

Se logré estimar el PEP mediante el post-procesamiento en PC de las senales
de ECG y BCG adquiridas por el dispositivo desarrollado, cerrando el ciclo com-
pleto desde la adquisicién hasta la estimacion del parametro de interés clinico.
La principal limitacién identificada es la presencia de ruido peridédico en la salida
de ambos canales cuando el sistema opera alimentado por bateria, atribuida a la
respuesta transitoria del regulador del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840 ante
eventos BLE, cuya mitigacion se deja como linea de trabajo futuro.
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Glosario

ADC Analog-to-Digital Converter. Conversor analégico-digital.

AFE Analog Front-End. Circuito de acondicionamiento analégico encargado de
adaptar las sefiales al rango del conversor analégico-digital.

BCG Balistocardiografia. Técnica de medicién de las aceleraciones mecanicas del
cuerpo producidas por la actividad cardiaca.

BLE Bluetooth Low Energy. Protocolo de comunicacién inalambrica de bajo con-
sumo.

Buffer Espacio de memoria destinado al almacenamiento temporal de datos.

Byte Unidad de informacion digital compuesta por 8 bits.

CMRR Common-Mode Rejection Ratio. Razén de rechazo en modo comun. In-
dica la capacidad de un amplificador diferencial de rechazar senales iguales
en ambas entradas.

COP Doppler de Onda Continua. Técnica de captura de velocidad de particulas
en movimiento.

CS Chip Select.

CSV Comma-Separated Value. Valores Separados por Comas.

DC Direct Current. Corriente continua.

Devicetree mecanismo de descripcién de hardware que permite especificar, de
forma declarativa y desacoplada del cédigo fuente, los periféricos, recursos
y configuraciones de un hardware.

Devicetree Overlay archivo que permite modificar o extender la des- cripcién
de hardware definida en el DeviceTree base de una plataforma, sin alterar
los archivos originales.

DOP Doppler de Onda Pulsada. Técnica de captura de velocidad de particulas
en movimiento.



Glosario
ECG Electrocardiografia. Técnica de medicion de la actividad eléctrica del co-

razon mediante electrodos superficiales.

EEPROM Electrically Erasable Programmable Read-Only Memory. Memoria de
solo lecutra electricamente borrable.

FFT Fast Fourier Transform. Transformada de Fourier para senales discretas,
algoritmo rapido.

GPIO General Purpose Input/Output. Pines de Entrada/Salida de Propdsito
General.

Little-endian Formato de almacenamiento en memoria donde el byte menos sig-
nificativo (LSB) de un dato multibyte se almacena en la direccién de memoria
mas baja, y el byte més significativo (MSB) en la direccién mas alta.

MFB Multiple Feedback. Topologia de filtro activo de segundo orden con un tinico
amplificador operacional y dos lazos de realimentacion.

nrfx Biblioteca de controladores de bajo nivel desarrollada por Nordic Se- mi-
conductor que proporciona acceso directo a los periféricos del microcon-
trolador.

Opcode Campo dentro de la trama de un protocolo que identifica el tipo de
comando, mensaje o acciéon que se debe ejecutar en el dispositivo receptor.

PCB Printed Circuit Board. Placa de circuito impreso.

PEP Pre-Ejection Period. Medida del tiempo entre la estimulacién eléctrica del
corazén y la contraccién del ventriculo izquierdo.

RTOS Real Time Operating System. Sistema Operativo de Tiempo Real.

SAADC Successive Approximation ADC. Conversor analégico-digital de aproxi-
maciones sucesivas, periférico interno del microcontrolador nRF52840.

SDK software Development Kit. Kit de desarrollo de software.

Silkscreen Serigrafia del PCB. Capa de impresion grafica que se coloca sobre la
superficie del PCB para identificar y guiar el montaje y uso del circuito..

SMD Surface-Mount Device. Componente electrénico de montaje superficial.

SPI Serial Peripheral Interface. Interfaz Periférica Serial.
U/D Up/Down. Arriba/Abajo.

VIII



Glosario

Wiper Terminal de salida de una resistencia digital cuyo valor de resistencia
respecto a uno de los extremos (o respecto a tierra) puede ser configurado
digitalmente mediante un registro de control..

Zephyr Sistema operativo en tiempo real (RTOS - Real-Time Operating System)
de cédigo abierto, disenado para dispositivos embebidos.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Motivacidn

El monitoreo continuo de senales fisiolégicas constituye una herramienta fun-
damental para el diagnéstico, seguimiento y prevencién de enfermedades cardio-
vasculares. La posibilidad de adquirir estas senales de forma no invasiva y en
tiempo real abre nuevas oportunidades para el desarrollo de sistemas de monitoreo
ambulatorio.

Los sistemas tradicionales de adquisicién suelen depender de equipamiento vo-
luminoso y conexiones cableadas, lo que limita la comodidad del usuario y restringe
su uso a entornos clinicos controlados. En este contexto, la tecnologia vestible (wea-
rable) surge como una alternativa que permite realizar mediciones en condiciones
mas naturales, mejorando la experiencia del usuario y ampliando las posibilidades
de aplicacion.

Este trabajo se enmarca dentro de una linea de investigacién orientada al estu-
dio de la dinamica cardiovascular a partir de la adquisicién simultdnea de senales
de electrocardiograma (ECG) y balistocardiograma (BCG). Estas seniales contie-
nen informacién complementaria: mientras el ECG refleja la actividad eléctrica del
corazén, el BCG captura su respuesta mecdnica asociada a la eyeccion de sangre.
El verdadero valor de su adquisiciéon conjunta reside en el procesamiento poste-
rior, que permite identificar eventos fisiolégicos relevantes tales como el complejo
QRS en el ECG y los eventos I, J y K en el BCG, y estimar a partir de estos el
Pre-Ejection Period (PEP), que consiste en el tiempo entre la despolarizacién del
ventriculo izquierdo y la apertura de la valvula adrtica, para cada ciclo cardiaco.

Este intervalo temporal, determinado a partir de la correspondencia entre even-
tos eléctricos y mecanicos, esta directamente relacionado con propiedades hemo-
dindmicas del sistema cardiovascular (como la presién central) y constituye una
base para la estimacion no invasiva de variables de interés clinico. Su validacion
se apoya en la comparacién con mediciones obtenidas mediante ecografia Doppler,
que permite medir directamente la velocidad del flujo sanguineo y actda como
referencia para la identificacién de eventos mecanicos.



Capitulo 1. Introduccién

1.2.  Antecedentes

El presente trabajo se apoya en desarrollos previos tanto a nivel de hardware
como de firmware y procesamiento de senales, los cuales constituyen la base sobre
la que se construye el sistema propuesto.

WeCartor [1] es un proyecto orientado a la adquisicién de senales fisiolégicas
que sienta las bases del diseno de hardware analégico para la captura de senales
débiles. En este trabajo se reutiliza principalmente su arquitectura de front-end
analégico, introduciendo ajustes y adaptaciones para adecuarla a los requerimien-
tos especificos de adquisicién de ECG y BCG en un contexto vestible.

WeAreBLEps [2] es una plataforma que integra adquisicién de sefiales y trans-
misiéon mediante Bluetooth Low Energy (BLE), y constituye la base del firmware y
software utilizados en este trabajo. A partir de esta implementacién se desarrollan
extensiones que incluyen soporte multicanal, mejoras en el protocolo de comuni-
cacién, control independiente de pardametros de adquisicién y adaptacién a una
nueva plataforma de hardware.

Finalmente, la tesis de doctorado de Germén Fierro 3] enmarca este trabajo
dentro de una linea de investigacién orientada al anélisis de la dindmica cardiovas-
cular mediante la combinaciéon de ECG, BCG y ecografia Doppler. En dicha tesis
se desarrollan las bases tedricas y metodolégicas para la identificacién de eventos
cardiacos y la estimacién de tiempos caracteristicos, asi como su validacion frente
a técnicas de referencia. El sistema desarrollado en la presente tesis actia como
plataforma de adquisicién que habilita la obtencién de los datos necesarios para
aplicar y extender dichos métodos.

1.3. Descripcién del Proyecto

El proyecto consiste en el desarrollo de un sistema integral para la adquisicién,
transmisiéon, visualizacién y andlisis de senales biomédicas, orientado al estudio de
la dindmica cardiovascular a partir de senales eléctricas y mecénicas del corazon.

Estimacion del PEP y Validacion

Un primer eje del trabajo consiste en evaluar la viabilidad de estimar el Pre-
Ejection Period (PEP, definido en la a partir de senales adquiridas
con un dispositivo vestible. Para ello, se procesan registros de ECG y BCG ob-
tenidos con el dispositivo previo desarrollado en la tesis de doctorado de Germén
Fierro [3], aparedandolos con senales capturadas por un ecégrafo Doppler en si-
multdneo. A partir de ambas fuentes se estiman tiempos caracteristicos del ciclo
cardiaco y se comparan los resultados, analizando su compatibilidad y las fuentes
de incertidumbre asociadas.



1.4. Requerimientos

Hardware

El hardware desarrollado se encarga de la adquisicion de senales fisioldgicas
de baja amplitud, en particular electrocardiograma (ECG) y balistocardiograma
(BCG). Para ello, se implementa una etapa de acondicionamiento analégico basada
en el diseno proveniente de WeCartor, adaptada a los requerimientos especificos
de este trabajo. Dicha etapa incluye amplificacion de senales de baja amplitud,
filtrado analégico para limitar la banda de interés y reducir ruido, y adaptacion de
niveles para su correcta digitalizacién. Las senales acondicionadas son adquiridas
mediante el ADC del microcontrolador, garantizando una resolucién y frecuencia
de muestreo adecuadas para el posterior procesamiento.

Firmware y Software

El firmware se implementa sobre una plataforma embebida basada en un mi-
crocontrolador nRF52840, utilizando nRF Connect SDK[Y|y Zephyr RTOSP| Sus
responsabilidades abarcan la configuraciéon del ADC, la gestiéon del muestreo pe-
riédico, el control de la ganancia de cada canal y la transmisiéon de datos en tiempo
real mediante BLE. Por su parte, el software de usuario (PC) gestiona la conexién
BLE, habilita la configuracién remota de pardmetros de adquisicién (frecuencia de
muestreo, ganancia variable, etc.), ofrece visualizacién en tiempo real y permite el
registro y exportacion de datos.

1.4. Requerimientos

El sistema desarrollado debe cumplir con los siguientes requerimientos genera-
les:

= Adquisicion simultanea de senales ECG y BCG con ganancia ajustable de
forma independiente por canal.

» Configuracién dindmica de pardmetros del sistema (ganancia, canales, fre-
cuencia de muestreo).

» Transmisién inalambrica de datos desde la plataforma vestible hacia el soft-
ware de usuario en tiempo real mediante BLE.

= Visualizacion y exportacion de senales en una aplicacién de usuario ejecuta-

ble en PC.

» Retardo de grupo menor a 2ms en la banda de interés (6 Hz—30 Hz) en ambos
canales, con diferencia entre canales despreciable frente a los intervalos de
interés clinico. Un retardo de grupo constante en la banda de interés implica

'https://www.nordicsemi.com/Products/Development-software/
nRF-Connect-SDK
“https://www.zephyrproject.org/


https://www.nordicsemi.com/Products/Development-software/nRF-Connect-SDK
https://www.nordicsemi.com/Products/Development-software/nRF-Connect-SDK
https://www.zephyrproject.org/
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que todas las componentes en frecuencia en la banda son desplazadas el
mismo tiempo, preservando la integridad temporal de las senales.

1.5.  Objetivos

Objetivo General

Desarrollar un sistema embebido capaz de adquirir, transmitir y procesar
senales biomédicas (ECG y BCG), orientado a la estimacién de parametros tem-
porales relevantes para el andlisis cardiovascular.

Objetivos Especificos

= Validar el uso de las medidas temporales adquiridas por el ecégrafo Doppler
como conjunto de referencia para la validacién del dispositivo vestible.

= Diseniar e implementar la etapa de adquisicion analdgica para senales ECG
y BCG.

s Desarrollar y adaptar el firmware para adquisicién multicanal y transmisién
mediante BLE.

= Implementar una aplicaciéon de software para configuracion y visualizacién
de senales.

» Integrar el sistema completo (hardware, firmware y software).

= Analizar las senales adquiridas y estimar el PEP entre eventos fisiolégicos.

Alcance

El presente trabajo abarca el diseno e implementacién de un dispositivo ves-
tible capaz de capturar seniales de ECG y BCG y transmitir dichas senales hacia
una aplicacién de escritorio (PC) en tiempo real mediante BLE, permitiendo la vi-
sualizacion de las mismas y su posterior posprocesamiento. Dicho dispositivo debe
permitir ser anclado mecdnica y eléctricamente a una cinta deportiva (electrodos
secos). No se incluye la validacion clinica del sistema ni su certificaciéon para uso
médico, quedando estos aspectos fuera del alcance de la tesis.

En lo que respecta al desarrollo de firmware y software, el alcance de este
proyecto consistira en extender lo desarrollado en WeAreBLEps [2] tanto como sea
necesario para adaptarlos al nuevo hardware a controlar. Asimismo, se contempla
la actualizacién de bibliotecas y plataformas de desarrollo empleadas por [2], con
el objetivo de mantener la base de codigo vigente.

El trabajo comprende, ademés, un estudio sobre la viabilidad de la estimacién
del PEP a partir de senales de ECG y BCG adquiridas simultdneamente mediante
el dispositivo vestible desarrollado en la tesis de doctorado de Germéan Fierro
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[3], tomando como referencia capturas de un equipo de ecocardiografia Doppler
de Onda Pulsada. Este estudio implica el desarrollo de algoritmos de estimacion
de tiempos caracteristicos y PEP para capturas de ecocardiografia Doppler, y
dispositivos vestibles que capturan ECG y BCG.

1.6. Marco Tebrico

Electrocardiograma (ECG)

El electrocardiograma es el registro de la actividad eléctrica del corazén que
puede obtenerse mediante electrodos colocados sobre la superficie corporal. Su
morfologia caracteristica se repite en cada ciclo cardiaco: la onda P refleja la des-
polarizacién auricular, el complejo QRS corresponde a la despolarizacién ventri-
cular y la onda T a su repolarizacion. El pico R del complejo QRS constituye
el punto de referencia temporal mas utilizado en el andlisis de senales cardiacas
por su alta amplitud y facil deteccién algoritmica. El ECG es entonces una senal
cuasi-periddica, de frecuencia igual a la frecuencia cardiaca y de ancho de banda
[6,30] Hz |4]. Un ejemplo de ECG (en rojo) para un unico ciclo cardiaco se ilustra

en laffigura 1.1} se marcan (e) también los eventos Q, R y S.

Balistocardiograma (BCG)

El balistocardiograma es el registro de las vibraciones mecanicas del cuerpo
generadas por la eyeccién de sangre durante el ciclo cardiaco. Su morfologia pre-
senta una secuencia de puntos caracteristicos designados H, I, J, K y L, cada uno
asociado a un evento hemodindmico especifico [5]. El BCG es entonces una senal
cuasi-periddica, de frecuencia igual a la frecuencia cardiaca y de ancho de banda
[6,30] Hz |6]. Un ejemplo de BCG (en azul) para un tunico ciclo cardiaco se ilustra

en laffigura 1.1 se marcan (e) los eventos I, J y K.

Periodo de pre-eyeccién (PEP)

El Pre-Ejection Period (PEP) se define como el tiempo transcurrido desde el
inicio de la despolarizacién ventricular hasta la apertura de la valvula adrtica. Su
valor tipico en adultos en reposo se sitia entre 40 y 120 ms, y variaciones en este
parametro han sido vinculadas con cambios en la precarga, la poscarga y la con-
tractilidad miocérdica [7]. Clinicamente, el PEP se obtiene combinando registros
de ECG y ecocardiografia Doppler (eco-Doppler), identificando respectivamente
el inicio del complejo QRS y el tiempo de apertura de la vélvula aértica (Tyy,)
inferido a partir de la velocidad del flujo sanguineo aértico. Como alternativas, la
literatura propone reemplazar el inicio del QRS por el evento R del ECG [§], y la
ecocardiografia Doppler por la diferencia temporal entre este evento R (Tg) y el
evento I (T7) del BCG [3] [9], tal como se ilustra en la A lo largo del
documento, se le llamara tiempos caracteristicos a los tiempos Ty, Tr y 17.
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Figura 1.1: llustracién conjunta de sefiales de ECG (panel superior, rojo) y BCG (panel inferior,
azul) alineadas en el tiempo, con los eventos principales de cada sefial (marcados con e y ) . En
el ECG se indican los picos Q, Ry S del complejo QRS; en el BCG los eventos I, J y K, cuyo eje
vertical correspondiente a unidades de aceleracién. Las lineas punteadas verticales y la flecha de
doble punta sefialan el intervalo PE P entre el pico R y el evento |. Las sefiales fueron generadas
sintéticamente: el ECG mediante el modelo ECGSYN implementado en NeuroKit2 [10], y el
BCG mediante un modelo paramétrico de gaussianas asimétricas [5|.

1.7. Estructura del Documento

El documento se organiza de la siguiente manera. El aborda la
pregunta de si es posible medir el PEP de forma vestible, presentando el procesa-
miento de senales adquiridas durante la tesis de Doctorado de Germéan Fierro con
su dispositivo disenado y un equipo de eco-Doppler, la estimacién del PEP a par-
tir de ambos sistemas y la comparacién de los resultados obtenidos. El
describe el diseno, implementacion y validacion del dispositivo vestible propuesto
en esta tesis para la adquisicién de senales de ECG y BCG. El pre-
senta el desarrollo del firmware del sistema embebido, detallando la configuracion
del ADC, la gestién del muestreo y la transmisién de datos mediante BLE. El
describe la aplicacién de usuario, cubriendo la gestién de la conexién
inaldmbrica, la visualizacién en tiempo real y el registro de datos. El
detalla el procedimiento empleado para estimar el PEP a partir de las senales
adquiridas con el dispositivo disenado, incluyendo el procesamiento de senales, la
deteccién de tiempos caracteristicos y el analisis de incertidumbre asociado. El
presenta los resultados de la integracién y validacién del sistema com-
pleto. Finalmente, el resume las conclusiones de este proyecto y propone
lineas de trabajo futuro.



Capitulo 2

i Es Posible Medir el PEP de Forma
Vestible?

2.1. Introduccién

El Pre-Ejection Period (PEP) es un pardmetro hemodindmico que refleja el
estado contractil del ventriculo izquierdo y constituye un indicador de interés en el
estudio de la dindmica cardiovascular. Su medicion clinica convencional se basa en
técnicas de imagen como la ecocardiografia Doppler, que requieren equipamiento
especializado y condiciones de uso que son incompatibles con el monitoreo continuo
o ambulatorio.

En su tesis de doctorado, German Fierro propuso estimar el PEP a partir
de la adquisicién simultdnea de ECG y BCG (balistocardiograma) [3], senales que
pueden capturarse con electrénica integrable en un dispositivo vestible, y desarrolld
un prototipo con ese propésito. Como parte de dicho trabajo, Fierro realizé una
sesién clinica en la que el dispositivo vestible y un ecégrafo Doppler adquirieron
sefiales en simultdneo. Se profundiza sobre esta en la

El presente capitulo utiliza los registros obtenidos en esa sesién para evaluar
experimentalmente la viabilidad de la propuesta. A partir de los datos provistos,
se desarrollaron métodos de procesamiento independientes para estimar el PEP
desde cada sistema, y se compararon los resultados obtenidos. Las conclusiones
permiten responder la pregunta que da titulo al capitulo.

2.2. Estructura del Capitulo

El capitulo se organiza siguiendo el flujo 16gico del andlisis ilustrado en la
En primer lugar, lajseccion 2.3|describe el experimento llevado a cabo: la
adquisicién simultéanea de seniales con el dispositivo vestible y el ecégrafo Doppler,
junto con el procedimiento de sincronizacién manual empleado durante la sesién
clinica.

A continuacion, las secciones y presentan, de forma independiente, la
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Sesion clinica - datos provistos por el Dr. Fierro

Dispositivo vestible Eco-Doppler
ECG + BCG - 250 Hz Imagenes DOP + ECG
Adquisicion continua 10 capturas - estado basal
4 minutos 26 ciclos cardiacos
p N
Estimaci6n del PEP Estimaci6n del PEP
Deteccion de picos R (ECG) Digitalizacion de imagenes
y evento | (BCG) y deteccion de Top ¥ Tr
PEP vestible = A PEP Doppler = A
Incertidumbre de medida Incertidumbre de medida

t J
l

Sincronizacién y comparacion
Correlacion cruzada - Métrica de interseccién

Figura 2.1: Flujo l6gico A partir de los datos adquiridos en simultaneo por el dispositivo vestible
(ECG y BCG) y el ecégrafo Doppler (imagenes Doppler y ECG), se estima el PEP de forma
independiente con cada sistema. Ambas estimaciones se sincronizan temporalmente mediante
correlacién cruzada y se comparan par a par.

estimacién del PEP a partir de cada sistema. La primera detalla como se obtiene
el PEP del dispositivo vestible a partir de los eventos R del ECG e I del BCG,
incluyendo un anélisis de incertidumbre. La segunda describe el funcionamiento del
Doppler de Onda Pulsada, el proceso de digitalizacién de las imagenes adquiridas
y la estimacién del PEP a partir de los tiempos T, y Tr definidos en laseccidn 1.6]

Una vez obtenidas ambas estimaciones, la [seccidn 2.6] explica el algoritmo de
sincronizacién empleado para alinear temporalmente los registros de ambos siste-
mas. Finalmente, lafseccidn 2.7| presenta la comparacién par a par de los resultados
y un andlisis de Bland-Altman [11], a partir de los cuales se elaboran las conclu-
siones del capitulo.

2.3. Descripcion del Experimento

El objetivo fue adquirir simultaneamente senales de ECG y BCG con el dispo-
sitivo vestible y registros de ecocardiografia Doppler, con el fin de contar con una
referencia clinica que permita analizar los eventos del ciclo cardiaco a partir de las
senales vestibles. El experimento fue realizado sobre un tinico sujeto en una sesién
clinica conducida bajo supervisién médica.
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Equipo

Las senales de ECG y BCG fueron adquiridas con el dispositivo vestible de-
sarrollado en la tesis de doctorado de Germén Fierro [3], con una frecuencia de
muestreo de 250 Hz. Simultdneamente, se utilizé el ecégrafo Doppler General Elec-
tric Vivid iQ [12] para la adquisicién de capturas de ecocardiografia Doppler. Cada
captura de ecocardiografia Doppler incluye ademés una traza de ECG obtenida
mediante electrodos de superficie colocados sobre el sujeto durante la adquisicién
ecografica.

Condiciones Experimentales

Las mediciones se realizaron con el sujeto en reposo (condicién basal). El
conjunto de datos resultante comprende diez capturas de ecocardiografia Doppler,
cada una capturando al menos dos ciclos cardiacos completos, obteniendose para
todas las capturas 26 ciclos cardiacos sobre los cuales extraer caracteristicas tem-
porales. Para cada captura de ecocardiografia Doppler se dispone del segmento
correspondiente de senales ECG y BCG del dispositivo vestible.

Sincronizacién Entre Sistemas

Dado que el dispositivo vestible y el ecégrafo Doppler operan de forma inde-
pendiente, la sincronizacién entre ambos registros se realizo de manera manual.
En el momento de cada captura de ecocardiografia Doppler se registré un indice
de muestra aproximado (entry time) correspondiente al instante en curso de la
grabacion vestible. Este procedimiento permite la alineacién temporal entre las
seniales del dispositivo vestible y los datos ecocardiograficos.

2.4. Adquisicion PEP: Dispositivo Previo

2.4.1. Estimaciéon de Tiempos Caracteristicos

En la[figura 2.2se ilustra un ejemplo de senales de ECG y BCG para tres ciclos
cardiacos capturados por el dispositivo previo en el experimento. Se marcan los
tiempos caracteristicos 17 y Tgr asociados al evento I y al pico R respectivamen-
te. Se ilustra también el PEP. Estos tiempos fueron hallados algoritmicamente,
mediante el procedimiento detallado a continuacion.
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5.0 5.5 6.0 6.5 7.0 7.5
Tiempo (s)

Figura 2.2: Sefiales de ECG (en rojo) y BCG (en azul) capturadas con el dispositivo previo, e
indica tiempos caracteristicos estimados T (A), 77 (). EIl PEP se representa con una flecha
verde.

Para cada ciclo cardiaco, el PEP se estima como

PEP =Ty — T, (2.1)

donde 77 corresponde al tiempo de evento I asociado al BCG, y T corresponde
al tiempo de pico R asociado al ECG.

Estimacion de T

Para estimar los tiempos de pico Tg en cada ciclo, se utiliza la funcién find_peaks
de la libreria scipy de Python. Esta funcién permite detectar méximos relativos
con sus respectivas abscisas para ciertos criterios de umbralizacion. Para esta apli-
cacién, se asumen las siguientes condiciones morfolégicas:

» La distancia entre picos R estd en el rango [0,27, 3] s, que implica una
cantidad de picos R por minuto en el rango [20, 220]. Esta cantidad se
corresponde a los latidos por minuto.

» El ancho de pico R estd en el intervalo [8, 60] ms.

» El pico R debe sobresalir un 50 % del valor promedio del ECG.

Estos criterios y pardmetros conducen a una estimacion robusta de los picos.

Estimacion de 17

Se identifica el T7 como el primer minimo relativo en el BCG posterior al
intervalo QRS en el ECG.

Para estimar el final del intervalo QRS es necesario identificar los picos S,
los cuales corresponden a la deflexiéon negativa inmediatamente posterior a cada
pico R. Dado que estos picos son negativos, se invierte la porcién negativa de
la senal antes de aplicar find_peaks, permitiendo tratarlos como maximos
relativos. Se realiza una busqueda inicial de candidatos con los mismos criterios

10



2.4. Adquisicién PEP: Dispositivo Previo

morfolégicos que los picos R y se selecciona un candidato méas cercano a cada pico
R.
En las tablas [C.1] y [C.2] en el [apéndice C|se encuentran las estimaciones de los

tiempos caracteristicos para las senales adquiridas por el dispositivo.

Analisis de Incertidumbre

En rigor, cada tiempo estimado se representa como

Trp = T+ ATg
Ty = T; + ATy,

donde 1/1\3 y ﬁ denotan las estimaciones puntuales, mientras que ATg, AT} co-
rresponden a sus respectivas incertidumbres.
Estas incertidumbres dependen de:

AT[IU[T—i-O'[c + o1y
ATR:URT+URC+URN

donde cada término representa una fuente de incertidumbre distinta:

= 07, Yy Or, corresponden a la incertidumbre introducida por el muestreo
temporal de las seniales BCG y ECG, respectivamente.

" 0], Y Or, corresponden a la incertidumbre asociada a la cuantizacién en
voltaje, producida por la etapa de conversién analégico-digital. Si bien la
cuantizacién no desplaza directamente la ubicacién del méaximo, limita la
resolucién con la que este puede ser detectado por los algoritmos menciona-
dos previamente.

» 07y Y Or, corresponden a la incertidumbre debida al ruido introducido
durante la adquisicion de las senales.

La incertidumbre por muestreo depende tnicamente del periodo de muestreo
T, = ﬁ =4 ms, y es idéntica para ambas senales:

oI

r» =0Rry =15 =4 ms.

El desarrollo completo de la contribucién a la incertidumbre debido a la cuanti-
zacién en voltaje se encuentra en elfapéndice B] La expresion final de la componente
asociada a la cuantizacion en voltaje para ambos tiempos caracteristicos es:

B 2 Aq
7R =\ Tonca(Tr)]

B 2 Aq ’
7o =\ Tonca (Th)]

donde Ugcg(t) y ¥Bcg(t) denotan las segundas derivadas temporales de las senales
de voltaje adquiridas y Aq el paso de cuantizacion del conversor analogico-digital.

11
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Cualitativamente, esta expresion indica que la incertidumbre crece tanto al aumen-
tar el paso de cuantizaciéon como al disminuir la curvatura del pico en el instante de
deteccion, es decir, picos menos pronunciados resultan en una localizacién menos
precisa de su maximo (R) o minimo local (I). Dado que las senales son discretas, la
segunda derivada se estima numéricamente mediante diferencias finitas centradas
alrededor del maximo detectado.

En las tablas y en el se encuentran los valores de los
tiempos caracteristicos estimados, con las estimaciones de su curvatura asociada.
Los valores de |igcc(Tr)| v |UBcc(TT)| resultan estables entre mediciones y del

orden de 107 V/ s?. Para un paso de cuantizacién Ag = 31:3 V, se obtiene entonces

2 X 3o
107
por lo cual se despreciard la contribucién de la cuantizacién a la incertidumbre
asociada a Tr v 17
Los términos o, y o7, , asociados al ruido introducido durante la adquisicién,
no seran estimados en este trabajo debido a que no se dispone de caracterizaciones
del ruido a la salida del canal. En consecuencia, los valores de ATt y ATg obtenidos
constituyen una cota inferior de la incertidumbre real. Sustituyendo en la ecuacién

(2.4.1) se obtiene

~ 3,223 x 1071% ~ 0 ms,

ORc = O0Jo =

ATr > 4 ms
ATr > 4 ms
En lo que sigue del desarrollo se asumird el mejor caso para el cual la contribu-

cion del ruido es despreciable para las senales capturadas por el dispositivo previo,
es decir ATr = AT = 4 ms.

2.4.2. Calculo del PEP

En la se aprecia el PEP estimado para tres ciclos cardiacos consecu-
tivos capturados a partir de las senales dispositivo previo. Teniendo en cuenta la
ecuacion , las estimaciones de PEP con sus respectivas incertidumbres quedan
determinadas por

PEPy,, = PEPy, + APEPy,,
APEPdisp = ATg + ATy

En lajtabla C.3|en eljapéndice C|se encuentran los PE Py, estimados para las
series del dispositivo. El PEP promedio para todos los ciclos con su incertidumbre
es:

PEPgy;, = 6148 ms.

Este valor es concordante con el rango de valores tipicos para adultos en reposo

mencionado en la La incertidumbre relativa promedio resulta
_ APEPg, 8

UR, = ——— = —-100 ~ 13%,
Raisp PEPgy., 61 0

12
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Figura 2.3: Captura de ecocardiografia Doppler obtenida con el ecégrafo General Electric Vivid
iQ, indicando la velocidad del flujo (DOP), el ECG de la misma, con el eje temporal asociado
y la imagen en modo B.

lo que se consideramos una, precisién aceptable. Cabe destacar que esta incertidum-
bre es mejorable en la medida en que se adopte una frecuencia de muestreo mas
alta. Versiones posteriores del dispositivo, permiten regular fs hasta 10 kHz [2], lo
cual reducirfa la incertidumbre absoluta a APE Py, ~ 2 ms (para una contribu-
cién del ruido despreciable) y la relativa a ug disp = 2 %, representando una mejora
sustancial en términos de precisién.

2.5. Adquisicion PEP: Ecografo Doppler

2.5.1. Funcionamiento del Ecégrafo Doppler

Cada captura de ecocardiografia Doppler consiste en una imagen del ecogra-
fo Doppler durante el experimento. En la se ilustran las principales
magnitudes presentes en una captura tipica: el espectro Doppler, que muestra la
distribucién de velocidades del flujo a lo largo del tiempo, el ECG adquirido en
simultaneo, y la imagen en modo B utilizada para localizar el ventriculo izquierdo
y definir la region de interés en profundidad.

La técnica utilizada es el Doppler de Onda Pulsada (DOP), que estima la
velocidad del flujo a partir del desfasaje entre pulsos de ultrasonido sucesivos.
Estos pulsos se denominan ecos y son reflejados por las particulas en movimien-
to [13] [14]. En el se incluye una descripcién detallada del funciona-
miento del ecégrafo Doppler. A continuacién se presenta un breve resumen de este
funcionamiento.

13
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Muestreando cada eco reflejado por una unica particula en movimiento a tasa
fpPRrF, se obtiene una senal cuya frecuencia aparente es:

20,

fa:fO

donde fj es la frecuencia del pulso transmitido, v, la velocidad axial de la particula,
y ¢ = 1540m/s la velocidad del sonido en tejidos blandos.

En presencia de multiples particulas, la FFT de la senal muestreada exhibe
picos en las frecuencias asociadas a cada velocidad presente, con amplitud pro-
porcional a la cantidad de particulas que se desplazan a dicha velocidad. De este
modo, el espectro de frecuencias reconstruye directamente el perfil de velocidades
del volumen de muestra, y la velocidad se recupera despejando de la ecuacién :

Uy = < fa7
2fo
donde f, es la frecuencia de cada pico detectado en la FFT.
La condicién de no aliasing estd determinada por la tasa de muestreo fprr v
la velocidad méxima de las particulas en movimiento v,,qq:

(2.2)

)
(&

mamf(]

U
fPRF 2 2fame. & fPRF > 4T & Tprr < (2.3)

9
4vmaz fo
Esencialmente, el DOP es un espectrograma de pulsos de ultrasonido reflejados,
donde su eje de frecuencias se reescala para representar las velocidades asociadas
al volumen de particulas en movimiento.

Resolucién de las Adquisiciones

Para validar que la resolucién de las iméagenes capturadas (Avimagen Y Atimagen)
es representativa de la resolucién real de las senales DOP (Avgefial ¥ AUsefial), S€
infieren los parametros del equipo a partir de las cantidades observables en la
imagen (escala de velocidades y profundidad). Para todas las capturas obtenidas
con el General Electric Vivid-1Q, la profundidad D = 8 cm y la velocidad maxima
Umax = 2 m/s permanecen fijas.

Combinando la condicién de no aliasing en la ecuacién [2.3] con la restriccién
por profundidad (Tprr > 2D/c), se infiere que fprr € [7,9, 9,5] kHz. Se asume
para los razonamientos a continuacién que fprr = 9 kHz. La resolucién temporal
estd determinada por la cantidad de pulsos N necesarios para construir cada FFT,
yva que cada perfil de velocidades requiere acumular N muestras a tasa fprp:

N
frrE
La resolucién en velocidad, a su vez, queda fijada por la resolucién frecuencial
de esa misma FFT: con N puntos se distinguen N bins en el rango [0, vpax], por
lo que

At

Ap = Jmix
N
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2.5. Adquisiciéon PEP: Ecégrafo Doppler

Considerando el rango tipico 32 < N < 128 [15] [16], las resoluciones tedricas
resultan:

Avgesial € [16, 63] mm/s, Atgesial € [3, 14] ms.

Se estiman las resoluciones de las capturas considerando el ancho en pixeles y
la escala del eje temporal y de velocidad senalados en la[figura 2.3 Las resoluciones

medidas son

AVimagen = 67 mm/s, Atimagen = 3,5 1ms, (2.4)

valores concordantes con el rango tedrico del DOP. El desarrollo completo del
modelo, incluyendo la derivacién de las condiciones de no aliasing, resolucion fre-

cuencial y fuentes del ruido DOP, se presenta en el

2.5.2. Estimacién de Tiempos Caracteristicos

Para cada ciclo cardiaco el PEP es

PEP =T,, — T, (2.5)

donde T,, es el tiempo de apertura de la véalvula adrtica, también denominado
tiempo de onset, y Tg es el tiempo de pico R asociado al ECG.

El T,,, se identifica en el DOP como el instante en que ocurre la transiciéon
abrupta entre la fase de velocidad constante y el incremento de velocidad asociado
a la contraccion del ventriculo izquierdo.

En la se representa un esquema de las alternativas posibles para
estimar los tiempos caracteristicos de las capturas. En el caso de los picos R, dado
que la senal ECG no presenta ruido considerable, cada Tk se estima hallando el
maximo local en cada ciclo de la senal digitalizada. Para la extraccion de los Ty,
se proponen dos alternativas. La primera consiste en etiquetado manual (Ton-etq),
justificado por la naturaleza ruidosa de la senal DOP, que dificulta una deteccién
automadtica confiable. La segunda propone estimar los Ti,,, mediante un algoritmo
aplicado sobre la senial DOP digitalizada (Ton-est), €l cual se describe més adelante.

El proceso de digitalizacion referenciado en la consiste en la trans-
formacion de una imagen de dimensién N x M

I: {0,...,]\7— 1} X {0,...,M— 1} —)RS, I(i,j) = (Rij, Gij, Bz'j)
donde ¢ indexa el eje vertical y j el horizontal, en una serie temporal discreta
i:{0,...,M -1} > R

mediante operaciones sucesivas sobre los pixeles. La correspondencia entre el indice
J vy el tiempo se establece a través de una transformacién t[j], de modo que la serie

resultante se expresa como i(t[j]). Este proceso es especifico para cada tipo de
senal, DOP y ECG.
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Captura

ECG DOP

\ 4 , i ; v

Digitalizacion Etiguetado Tonset Digitalizacion |
\ 4 ) 4
- . Algoritmo de
Maximos por ciclo - -
estimacion
\ 4 , \ 4 ; y
TR Ton-etq Ton-est |

Figura 2.4: Esquema de trabajo para hallar tiempos caracteristicos en una captura de ecocar-
diografia Doppler. A partir de la sefial ECG se obtiene el tiempo Tr. Para la sefial DOP, el
tiempo de onset T,, se estima de dos formas independientes: mediante etiquetado manual
(Ton-etq) y mediante un algoritmo de estimacién (Ton-est)-

En la se ilustran, sobre las senales ECG y DOP digitalizadas, los
tiempos TR, Ton-etq Y Ton-est- La imagen original del DOP se muestra como marca
de agua tras la senal digitalizada. En las tablas [C.6], [C.5| y [C.4] en el apéndice C|
se encuentran los Ton-est, Ton-ctq ¥ TR estimados para todos los ciclos cardiacos de
todas las capturas.

Estimacion de Tk

La digitalizacion para cada ECG se realiza mediante los siguientes pasos:

1. Recorte: Las imdgenes se recortan con el fin de aislar la regiéon que contiene
el ECG y facilitar el procesamiento posterior.

2. Filtrado de color: Se obtiene una mascara de pixeles de tonos azulados me-
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2.5. Adquisiciéon PEP: Ecégrafo Doppler

—— ECG Digitalizado
T,

d
® PicosR

0.0 0.5 1.0 15 2.0 2.5

—— DOP Digitalizado
=== Ton-est
— Ten-eg
[NIDZNN vv

0.0 05 1.0 15 2.0 25 3.0
Tiempo (s)

Figura 2.5: Tiempos caracteristicos extraidos de las sefiales ECG y DOP digitalizadas: Tg y
Ton-est; y obtenido por etiquetado manual: Ton.etq. La imagen original del DOP se incluye como
marca de agua.

diante un filtrado en el espacio de color HSV, utilizando la funcién inRange
de OpenCV [17]. Dicha méscara se representa como una matriz booleana
M, j] € {0,1}, donde j indexa el eje horizontal-temporal e i el eje vertical
de la imagen.

3. Promedio espacial: Para cada indice temporal j, pueden existir multiples
valores en el eje vertical asociados al trazo del ECG, debido al grosor de la
curva y al suavizado presente en la imagen. Con el fin de obtener un tnico
valor representativo por instante, se calcula el centroide de la distribucién

de pixeles
i(j) = LMV’?],
> Mi, j]
lo cual corresponde a un promedio de los indices verticales, estimando la
posicion del trazo del ECG en cada columna de la imagen.

4. Re-escalado temporal: Cada imagen capturada cubre una ventana tempo-
ral de duracion T¢a, segundos, delimitada en el eje horizontal por los indices
de pixel Mi,q y Mder, con M;,q < Mger como se observa en el eje temporal
en la La transformacion que mapea cada indice j a su instante de
tiempo correspondiente es

j - Mizq

tj] = Teap - m
er 1zq

de modo que t[Mi,q] = 0y t[Mger] = Tcap- Aplicando esta transformacion,
la sefial discreta i(j) se reinterpreta como i(t), obteniendo la serie temporal
asociada al ECG.
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lect T_ONSET for CYCLE 4
changes, ' to undo, ' to reset last cycle, 'c’ to clear all

Click to sel
Completed cycles: 3 | Press Enter to save

Figura 2.6: Herramienta de etiquetado utilizada, con T, etiquteados para una captura.

Para estimar los tiempos de pico Tr en cada ciclo, se utiliza la funciéon find_peaks
de la libreria scipy de Python [18]. Esta funcién permite detectar maximos relati-
vOos con sus respectivas abscisas para ciertos criterios de umbralizacién. Para esta
aplicacién, se asumen las siguientes condiciones morfoldgicas:

s La distancia minima entre picos es de 0,40 s, lo que implica una frecuencia
cardiaca maxima de 150 latidos por minuto.

» El pico debe superar el 50 % del valor maximo de la senal.

» La prominencia minima del pico es de 0,50 (en unidades de la sefial norma-
lizada).

Etiquetado de 17, Ton-etq

Con el fin de facilitar y sistematizar el proceso de etiquetado, se desarrolla
una herramienta interactiva que permite recorrer las capturas de ecocardiografia
Doppler y marcar el T,, de cada ciclo cardiaco visible. Tres etiquetadores inde-
pendientes realizan este proceso siguiendo un criterio comun: el T,,, se define como
la interseccién entre la recta tangente al incremento de velocidad al comienzo de
cada ciclo y el nivel medio correspondiente a la fase de velocidad constante previa.

Para cada imagen, el etiquetador hace clic sobre el pixel correspondiente al T,
de cada ciclo cardiaco. Este valor en pixeles se convierte luego a tiempo utilizando
como referencia el eje temporal horizontal de cada captura. En la se
muestra una captura de la herramienta de etiquetado utilizada. En la
en el se encuentran las etiquetas realizadas para ciclo en todas las
capturas.

La dispersién entre pares de etiquetadores se presenta en la [figura 2.7 Los
histogramas muestran que la mayoria de las diferencias se concentran en el ran-
go [—7,7] ms, y los diagramas de caja indican que el 50 % de las diferencias se
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10

I
o o o

Diferencia (milisegundos)

|
-
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Etiquetador 3-Etiquetador 1 Etiquetador 3-Etiquetador 2 Etiquetador 1-Etiquetador 2

(a) Diagrama de cajas de las diferencias de cada Tyon-etq etiquetado entre
pares de etiquetadores.

51 [Media:-0.6ms| Wedia: 11ms
Desv: 6.0ms Desv: 5.4ms
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(b) Histogramas de las diferencias entre los Top-etq ctiquetados. En el eje vertical se
observa la cantidad de Toy-etq para los cuales su diferencia se corresponde con el eje
horizontal.

Figura 2.7: Diferencias entre tiempos de onset Ton_etq etiquetados entre pares de etiquetadores.

encuentran entre —6 y 6 ms para todos los pares de etiquetadores. Este nivel
de concordancia es razonable considerando que, dado el tamano de pixel de las
capturas (véase ecuacién ([2.4])), un desplazamiento de un pixel equivale a aproxi-
madamente 3,5 ms. En este contexto, una discrepancia de uno o dos pixeles entre
etiquetadores resulta esperable, tanto por la variabilidad inherente al criterio vi-
sual de cada persona como por el ruido presente en la senal DOP, que dificulta
identificar con precisién el pixel correspondiente al T,,,.

Estimacion de T,,,: Ton-est

El proceso de digitalizacion en comparacién con el del ECG es un poco més
complejo debido a la naturaleza ruidosa de la sefial DOP. El proceso completo se

ilustra en la [figura 2.8|y consiste en:
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Coordenadas Extraidas

EcoDoppler Original Seleccién de Componentes

=3 Componentes Seleccionadas
3 Estructuras Lineales
B Otras Estructuras No Deseadas

.« Méaximo  § Y
- Minimo :
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Figura 2.8: Proceso de digitalizacién de la sefial DOP de una captura del Ecdgrafo Doppler.
Se observa en la primer imagen la sefial DOP recortada, en la segunda parte el filtrado de
intensidad resultando en una mascara booleana segmentada cuyas regiones componentes vin-
culadas al DOP son seleccionadas. En la dltima se aprecian las coordenadas extraidas para la
sefial DOP, siendo la velocidad extraida el promedio.

1. Recorte: Se recorta la imagen para obtener tinicamente la regiéon que con-

tiene el DOP.

Filtrado de intensidad: La imagen RGB se transforma a escala de grises
utilizando la funcién cvtColor de la libreria OpenCV [17], y se construye
una mascara booleana M[i, j] € {0,1} conservando tnicamente los pixeles
cuya intensidad supera el umbral de 40, donde 7 indexa el eje vertical (velo-
cidad) y j el eje horizontal (tiempo).

Segmentacion: Se segmenta esta mascara de forma contextual, utilizando
conectividad-8 mediante la funcién connectedComponents de Open C'V [17].

Filtrado de regiones: Se filtran las componentes conexas segin sus pro-
piedades geométricas, conservando tinicamente aquellas asociadas a la senal
DOP limpia. Los criterios aplicados son:

» Area grande (drea > 5000 pixeles): la componente se selecciona di-
rectamente, dado que corresponde inequivocamente a una region de la
senial DOP.

= Area media (1500 < drea < 5000 pixeles): la componente se selecciona
tinicamente si ademés cumple circularidad [[> 0,6 y relacién de aspectd?]
> 0,5.

» Area pequena (drea < 1500 pixeles): la componente se descarta por

considerarse ruido.

Como resultado, se obtiene una méscara booleana Mp[i, j| compuesta uni-
camente por las regiones asociadas a la senal DOP limpia.
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2.5. Adquisiciéon PEP: Ecégrafo Doppler

En laffigura 2.8| para el subplot del medio se aprecian los componentes selec-
cionados (méscara booleana) en verde. Se aprecia en la mayoria de las cap-
turas que los componentes seleccionados son principalmente de area grande
siendo algunos de area media. Los componentes de area media descartados
son las estructuras lineales senaladas en . Los componentes de area
pequeinia se identifican como estructuras no deseadas, conformadas por ruido
y los ntimeros de los ejes de la imagen, sefialadas en rojo.

Experimentalmente, se aprecia que los componentes seleccionados por el
algoritmo para todas las capturas no presentan sensibilidad fuerte frente a
variaciones en los umbrales de las cantidades mencionadas. Esto se debe a la
diferencia considerable en drea entre los componentes vinculados a la senal
DOP y al ruido. El algoritmo entonces es capaz de hallar los componentes
seleccionados de forma robusta.

5. Extraccién de velocidad:

Se define la imagen enmascarada como I[i, j] = I[i, j] - MFp[i, j]. En este
caso, para cada instante j se calcula

o Siilurlig
R ST i

lo cual corresponde a un promedio ponderado de los indices en el eje vertical
de la imagen, donde la intensidad actia como peso.

Esta magnitud es proporcional al centroide espectral de la distribucién de
velocidades, que representa una velocidad media que tiene en cuenta la con-
tribucién relativa de las particulas que se desplazan a distintas velocidades
en cada instante.

6. Re-escalado temporal: Al igual que para el ECG, a cada indice j se le
asocia un instante temporal ¢[j]. De este modo, la senal discreta i(j) puede
reinterpretarse como una funcién del tiempo i(t), donde t : j > t[5].

Es importante destacar que no se realiza una transformacién del tipo v : ¢ —
v[i], ya que, al buscar los tiempos asociados a los maximos, resulta suficiente preser-
var la distancia relativa entre los indices 7, sin que sea necesaria su correspondencia
con valores absolutos de velocidad.

En la se muestran las cantidades intermedias calculadas por el algo-
ritmo de deteccion de los Ty,. El algoritmo utilizado es el siguiente:

1. Estimacién de picos de velocidad: Se estima el tiempo de pico de ve-
locidad para cada ciclo cardiaco Tj,q. utilizando funciones de deteccién de
méximos de scipy [18]. Estos picos se indican con tridngulos rojos en el panel
superior de laffigura 2.9] sobre la senial Doppler digitalizada cuyo eje vertical
se expresa en pixeles, unidad que se propaga a las pendientes calculadas en
los pasos siguientes.
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Figura 2.9: Algoritmo de estimacién de T,,,. Panel superior: seial Doppler digitalizada con los
picos de velocidad (A) y la regi6n candidata ( ). Panel central: pendientes
local, de vecinos y extendida, junto con su promedio ponderado (negro) sobre la regién can-
didata. Panel inferior: pendiente acumulada (verde), recta entre extremos (gris punteado), y
distancia perpendicular d (flecha roja). El rombo verde indica el codo detectado, tomado como
estimacién de T,,,.
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2. Seleccién automatizada de puntos de interés: Se eligen como candi-
datos a Ty, los puntos pertenecientes al intervalo [Tynae — 250, Tings| ms,
denominado region candidata y destacado con una banda color en el
panel superior de la El limite de 250 ms estd determinado por la
duracién fisiolégica esperada del PEP.

3. Estimacién de las pendientes: Para cada candidato ¢t € T, se estima
su derivada asociada combinando tres aproximaciones de distinto soporte
temporal para mitigar el efecto del ruido:

» Pendiente local — | (t[j]) =

ity + 1)) —i(tlj —1])
i+ 1] =t —1]

» Pendiente extendida — #(¢[j]) = Z‘(tgj[.j—:_zg :zg[j_;f])

La derivada estimada se obtiene como un promedio ponderado que otorga
mayor peso a las estimaciones de mayor soporte, con el fin de reducir la
sensibilidad al ruido de alta frecuencia:

@' (t[j]) = 0,241 (t[5]) + 0,4 45(¢[5]) + 0,4 i5(¢[j])

Las tres curvas individuales y su promedio (en negro) se visualizan en el
panel central de la donde se aprecia cémo el promedio suaviza las

oscilaciones de las estimaciones individuales.

» Pendiente vecinos — i, (t[j]) =

4. Célculo de la pendiente acumulada: Se calcula la pendiente acumulada
j—1
S(tli]) =Y (tlk)),
k=0

graficada en verde en el panel inferior de la La acumulacién am-
plifica la transicion abrupta de la pendiente asociada al onset, facilitando su
localizacién en el paso siguiente.

5. Deteccion del codo de la pendiente acumulada:

El criterio consiste en calcular, para cada punto de la curva, su distancia
perpendicular d; a la recta que une los extremos del intervalo [19] (graficada
en gris punteado), obtenida como

g, — lawi by +c
! Vaz b2
donde a, b y ¢ son los coeficientes de dicha recta. Esta distancia se indica
mediante la flecha bidireccional roja en la figura, con su valor d anotado.

El punto de codo se determina como el indice j que maximiza d;, marcado
con un rombo verde en los tres paneles de la y su tiempo corres-
pondiente se toma como estimacién de Ty, indicado con una linea vertical
verde punteada.
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10

Diferencia Ton (ms)

Estimado - Promedio Etiquetas Promedio Dif. Entre Etiquetadores

Figura 2.10: Comparacién de errores de estimacién e inter-etiquetadores. Azul: diferencia en-
tre Tonest Y €l promedio de etiquetas manuales 75 etq. Rojo: promedio de diferencias inter-
etiquetadores (referencia). Las cajas muestran mediana e IQ@

En la se encuentran los Ty est estimados para cada ciclo cardiaco.

En la se presenta en azul la diferencia entre los Top est, estimados
por el algoritmo, y el promedio de las etiquetas manuales T etq, mediante dia-
gramas de cajas. Para facilitar la comparacién, se incluye en rojo el promedio de
las diferencias inter-etiquetadores observadas en la Se aprecia que el
algoritmo se comporta como un etiquetador adicional: la discrepancia entre los
tiempos estimados y las etiquetas manuales es comparable a la variabilidad inter-
etiquetadores, con un IQR de 6,7 ms frente a 6,8 ms respectivamente. La mediana
de la diferencia es de 0,9 ms, lo que refleja un comportamiento minimamente
sesgado del algoritmo, atribuible a un criterio de estimacién de Ty, est levemente
distinto al de los etiquetadores manuales.

Andlisis de Incertidumbre

Tanto las etiquetas como las estimaciones de T, y de los tiempos de pico Txr
poseen una incertidumbre asociada, la cual no se ha explicitado hasta este punto.
En rigor, estas magnitudes se representan como

Ton—etq = don-etq + ATon—etq
Ton—est = Ton—est + ATon—est
Tr = Tr + ATk,

donde Ton-etq, Ton—est y Tr denotan las estimaciones puntuales, mientras que
ATonetqs ATon—est ¥ A1y, corresponden a sus respectivas incertidumbres.

3Wikipedia: Rango intercuartilico
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2.5. Adquisiciéon PEP: Ecégrafo Doppler

Para los Top-etq, se define

fon—etq(n) = ﬁ ZeEE Ton—etq(ea TL)
~ 2
ATon-etq =115- \/NllE Zﬁlzl ZBGE (Ton-etq(ev n) — Ton-etq(n)>

donde:

= 1 indexa cada medida individual, con N = 26 el total de medidas etiqueta-
das.

= Aon_etq(n) es el estimador puntual para la medida n, definido como el pro-
medio de los tres etiquetadores para cada latido.

» AT netq = 1,15 04 es una incertidumbre nica y global, donde o, es la raiz
cuadrada de la varianza intra-medida promediada sobre todas las muestras.
El factor 1,15 corresponde al percentil 75 de la distribucién normal.

Aplicando la ecuacién sobre datos de la en el don-

de se detallan los valores individuales y la varianza intra-medida o, se obtiene:
ATop-etq =~ 4 ms.
Las incertidumbres de Tohest ¥ TR estan determinadas por
ATonest = Oong + Oong + Tony (2 6)
ATR:URT—I—O‘RC—I—O‘RN ’

donde o7 modela la contribucién de la resolucién temporal de la imagen, o¢ la de
la cuantizacion (o discretizacién) del eje vertical, y o la del ruido de captura de
cada senial.

Dado que la imagen que contiene tanto la senal Doppler como el ECG po-
see la misma resolucion temporal, la contribucién temporal es igual para ambas
magnitudes:

e )

Oony = ORy = 3, s,

puesto que en el peor caso el evento a identificar puede estar desplazado a lo sumo
una muestra respecto de su posicion real.

Tanto Ty,est como T se estiman a partir de senales cuantizadas, lo que intro-
duce una incertidumbre en su estimacién. Sin embargo, dado que los algoritmos
de deteccién utilizados en cada caso son cualitativamente diferentes, la forma en
que la cuantizacion se propaga a la incertidumbre difiere entre ambos. Para Ty,
se busca directamente el maximo de la senal ECG, donde la derivada primera es
nula por definicién y el comportamiento local es parabdlico, lo que resulta en una
incertidumbre proporcional a /Aqgrcq. Para T,,_.s en cambio, el algoritmo de
deteccién de codos no opera hallando méaximos sobre la senal directamente, sino
hallando la distancia entre una recta de referencia y la pendiente acumulada S[j].
En el entorno del codo, S[j] tiene pendiente no nula (no hay un maximo), por lo
que el comportamiento local es lineal y resulta en una incertidumbre proporcio-
nal a Agpop. El desarrollo completo de ambos razonamientos se encuentra en el

25



Capitulo 2. jEs Posible Medir el PEP de Forma Vestible?

Para Ton.est la expresion resultante es
At - Agpop
|Scodo|

donde Agpop es el escaléon de cuantizacién local de la pendiente acumulada Dop-
pler en el entorno del codo, ¥ Seoqo €s la derivada primera de la pendiente acu-
mulada S[j] evaluada en el punto identificado como codo, aproximada mediante
diferencias finitas. Dado que la cuantizacion del Doppler digitalizado es no unifor-
me, Agpop se aproxima como la distancia vertical minima entre muestras en un
entorno reducido del codo.

En la tabla C.6| del [apéndice C| se encuentran los valores de Ty, et para cada
captura, con sus respectivas aproximaciones de S’COdO y Agpop vy el término de
contribucién a la incertidumbre o,,.. Con el objetivo de obtener un tnico valor
de incertidumbre global, se promedian las contribuciones o, y se obtiene:

Oonc =

Oong = 0,5 ms.

Para Tr, dado que el méximo tiene derivada primera nula por definicion, el
comportamiento local es parabdlico y la incertidumbre resulta proporcional a la
raiz cuadrada del escalén de cuantizacion:

2 Aqeca
lvEca(t = Tr)|’

Ore = At

donde Aggcg es el escalén de cuantizacién de la senal ECG y vgog(t = TRr) es
la curvatura del ECG en el entorno del pico R, aproximada mediante diferencias
finitas. Los valores hallados de TR, con la curvatura estimada y el término og,
para cada medida se encuentran en la[tabla C.4]| del Japéndice C|

Nuevamente se promedian las contribuciones individuales og, y se obtiene:

ORe = 1,2 ms.

Finalmente, los términos ooy, y or, modelan la repercusiéon del ruido de
captura sobre la incertidumbre de cada estimacién. Dado que el Doppler y el ECG
se capturan mediante procesos completamente diferentes, esta contribucién difiere
significativamente entre ambas senales, y su caracterizacion detallada queda fuera
del alcance del presente trabajo.

Finalmente, sustituyendo en la ecuacién ([2.6)

ATonest = 3,5+ 0,50 =4 ms 2.7)
ATr ~35+12=4,7ms. '

2.5.3. Calculo del PEP

Se obtienen el PEP asociado al Ty, etiquetado y al estimado de la siguiente

manera: -
{PEPest — PED.,, + APEP.,,

PEP., = PEPyy + APEP.,
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donde

= Las medidas de PEP puntuales PEP\ESt y PEP\etq se corresponden con la
ecuacién (2.5)) para el Ty,ser estimado o etiquetado.

L APEPet/est = ATOH + ATR

et/est

En las tablas y en el se encuentran los PEP estimados

para cada ciclo cardiaco en cada captura. El PE P promedio con su correspondiente
incertidumbre es

PEP.; = (54+9) ms

PEP.s; = (54 £9) ms.

Este valor es concordante con el rango de valores tipicos para adultos en reposo
mencionado en la[seccion 1.6] Se obtiene una incertidumbre relativa promedio de

|PEPetq|

uRth — 100‘APEPetq| — 5% ~ 17%
UR . = % ~ 17%.

Se considera que la incertidumbre relativa calculada es aceptable pero no lo sufi-
cientemente pequenia para que los PEP extraidos de las capturas Doppler formen
un conjunto de referencia para los PE P adquiridos de las capturas del dispositivo
previo. Esto conduce a la pregunta: jes posible mejorar la incertidumbre asociada
al PEP para el ecégrafo Doppler?

De la se desprende que la resolucién temporal de la imagen es
concordante con la resolucién temporal de la senal DOP. Dado que 0, constituye
la contribucién dominante a ATy est, ¥ que no es posible obtener capturas con
mayor resolucién temporal sin modificar el equipo, no existe margen para reducir
esta incertidumbre con el ecdgrafo utilizado.

En cambio, opr,., contribucién dominante analoga a ATg, si admite mejora.
La senal ECG visualizada en pantalla no alcanza la resolucién temporal maxima
que una senal ECG puede tener, y ademas el dispositivo de captura permite re-
cibir senales ECG provenientes de equipos externos |20]. Ambas vias posibilitan
reducir og, y, con ello, ATg. Segin la ecuacién , esto permitiria reducir la
incertidumbre relativa del PEP hasta aproximadamente un 10 %.

2.6. Sincronizacién Ecografo Doppler - Dispositivo Pre-
vio

Para poder comparar las mediciones de PEP obtenidas por cada sistema, es
necesario identificar, dentro de la grabacion continua del dispositivo previo ana-
lizadas en la el segmento que contiene los mismos ciclos cardiacos
presentes en cada captura de ecocardiografia Doppler. A este proceso se lo deno-
mina sincronizacidn, y se lleva a cabo comparando las senales de ECG de ambos
sistemas para determinar el instante de mejor alineamiento.
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Sincronizacién
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(a) Método crudo: seniales ECG estandarizadas.
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(b) Método de picos: vectores de picos R suavizados.

Figura 2.11: Correlacién cruzada y sefiales ECG sincronizadas para una captura de ecocardio-
grafia Doppler

2.6.1. Algoritmo de Sincronizacién

Se emplea un algoritmo de correlacién cruzada normalizada con ventana des-
lizante con los siguientes pasos:

1. Re-muestreo del ECG Doppler
El ECG extraido de la captura de ecocardiografia Doppler presenta una fre-
cuencia de muestreo aparente determinada por la resolucién temporal de la
imagen, que en general difiere de los 250 Hz del dispositivo. Para homoge-
neizar ambas senales, se re-muestrea el ECG Doppler mediante interpolacién
con splines clibicos univariados (UnivariateSpline, scipy.interpolate [18]),
obteniendo una senal muestreada a 250 Hz.
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2. Reduccién del espacio de busqueda
Para cada captura de ecocardiografia Doppler, el entry time (teniry) registra-
do manualmente durante el experimento (ver seccién del experimento
permite acotar la regién de bisqueda en la senal del dispositivo previo. Se
extrae la senal en el intervalo de tiempo T' = [tentry — 2, tentry + 12] s. La
correlacién cruzada se computa tnicamente sobre este intervalo, evitando
falsos positivos ante senales similares en otras regiones de la grabacién.

3. Calculo de la correlaciéon cruzada
Sean T g;sp € RY el segmento del ECG del dispositivo y Tdop € RM el ECG
extraido de la imagen Doppler, con M < N, ambos muestreados a 250 Hz.
Para cada posicién i € {0,..., N — M} se calcula el coeficiente

Clil = 37 (T 2,).
(@)

donde Tgop y Ty, , son las versiones normalizadas mediante estandarizacion
del ECG del Doppler completo y del segmento @ g;sp[i : i+ M| respectivamen-
te. El coeficiente C[i] es equivalente al coeficiente de correlacién de Pearson

entre ambas ventanas.

Para cada captura, el indice de mejor alineamiento para la serie del disposi-
tivo se obtiene como

i* = argmax C[i]. (2.8)

4. Salida
Para cada adquisicién Doppler se almacena el indice absoluto ¢* en la senal
del dispositivo (referenciado al inicio de la grabacién completa), el coeficien-
te de correlacién méxima C[i*] y el método utilizado. Este indice determina
el segmento del ECG y BCG del dispositivo vestible que corresponde tem-
poralmente a cada adquisicion Doppler, permitiendo la alineacién de ambas
fuentes para el calculo del PEP.

2.6.2. Variantes Implementadas
El procedimiento se aplica sobre dos representaciones distintas de las senales:

= Método crudo: la correlacion se aplica directamente sobre las seniales de
ECG sin procesamiento alguno. Es més sensible y preciso cuando las formas
de onda de ambos sistemas son similares.

= Método de picos: se detectan los picos R de cada senial mediante los
métodos descritos en las subsecciones y se construye un vector
binario de impulsos en las posiciones de cada pico y se suaviza con una
ventana de Hanning de 10 muestras antes de aplicar la correlacién. Con esto
se busca mitigar las diferencias debidas a la discretizacion de las seniales, que
podrian no coincidir perfectamente en el tiempo.
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En la se ilustran, para una captura Doppler y ambas variantes
implementadas, las senales sincronizadas y las correlaciones calculadas para cada
indice de desplazamiento i. Se destaca el instante de mayor correlacion *.

En la ffabla C.10| y [fabla C.9| en el se encuentran los indices de
correlacién maxima absolutos * con su correspondiente correlacién asociada C[i*]
(definidos por la ecuacién ) para el método crudo y de picos respectivamen-
te. Los coeficientes de correlacion maxima para cada captura difieren entre am-
bos métodos. El método de picos obtiene, promediando sobre todas las capturas,
épiws = 0,964 frente a Cprydo = 0,759 del método crudo. Los indices i* resultantes
coinciden en la totalidad de las capturas o difieren a lo sumo en una muestra. Dado
que la frecuencia de muestreo es de 250 Hz, una diferencia de un indice equivale
a 4 ms, lo que implica que el segmento del dispositivo seleccionado contiene los
mismos ciclos cardiacos en ambos casos. Por lo tanto, la eleccion del método no
afecta la comparacion de PEPs, y se opta por el método crudo. La concordancia
entre las variantes otorga mayor confianza al procedimiento de sincronizacion.

2.7. Comparacion de Resultados

En las secciones y se describe la estimacién del PEP obtenido si-
multdneamente por ambos dispositivos, y en la se establecen corres-
pondencias entre las medidas del dispositivo previo y las del ecégrafo Doppler.
Para el ecografo Doppler, el PEP se estima de dos maneras: utilizando el instante
Ton, etiquetado manualmente (PEPe,) y el estimado algoritmicamente (PEP,.g;).

La[figura 2.12] presenta la comparacién par a par entre los PEP obtenidos por
el dispositivo previo y el ecégrafo Doppler, mostrando las medidas con sus barras
de incertidumbre (alrededor de +9 ms). La regién verde indica superposicién entre
las barras de ambos dispositivos. Tanto para PE P, como para PEP,g, las barras
de incertidumbre intersectan en 25/26 medidas tomadas. Ademads, en mediana, el
porcentaje de interseccién de las barras es de un 60 %, lo cual indica que las medidas
son compatibles. Se aprecia un sesgo sistemédtico cuyas causas se identifican mas
adelante.

El objetivo de contrastar las medidas del dispositivo previo con las del ecégrafo
Doppler era no solo verificar la compatibilidad entre ambas estimaciones, sino
también corroborar su correctitud. Para ello, seria necesario que el dispositivo
Doppler actuara como referencia indiscutible, lo cual requiere que su incertidumbre
sea significativamente menor que la del dispositivo previo. Sin embargo, en este caso
ambas incertidumbres son de magnitud comparable, lo que impide establecer una
jerarquia entre las medidas y limita el andlisis a una verificacién de compatibilidad.

En las secciones y se concluye que ambas incertidumbres pueden
reducirse aproximadamente a la mitad de su valor actual. Esto permitiria fortalecer
las garantias sobre la compatibilidad.

La complementa este anélisis mediante graficos de Bland-Altman
[11], que permiten cuantificar el sesgo sistematico y la dispersién de las diferencias
entre medidas de PE P puntuales para el ecégrafo Doppler y el dispositivo previo.
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(b) Comparacién utilizando PEP,g, estimado a partir del T, st detec-
tado algoritmicamente.

Figura 2.12: Comparacién par a par del PEP obtenido por el dispositivo previo (PEPy;sp)
y el ecégrafo Doppler (PEP,s;, PEP,.,), para ambos métodos de estimacién del tiempo de
onset (Ton-est Y Ton-etq respectivamente). La regién verde indica superposicién entre las barras
de incertidumbre de ambos dispositivos.

Se incluyen comparaciones para los dos tipos de estimaciones de PEP para el
ecografo Doppler: PEP,, y PEP.s observadas en las subfiguras | 2.13a] y | 2.13b|
respectivamente.

En ambos casos se observa un sesgo sistematico de 7,5 ms, siendo el PEP
estimado por el ecografo Doppler consistentemente menor que el del dispositivo
previo. El hecho de que este sesgo sea idéntico para PE P, y PEP,.s indica que el
método utilizado para capturar el T, no influye sobre su origen, por lo que debe
atribuirse a otras fuentes.

Una primera fuente de sesgo reside en la diferencia conceptual entre la apertura
efectiva de la valvula adrtica, evento de interés que delimita el PEP, y la manera
en que cada dispositivo estima dicha apertura de forma indirecta. El ecégrafo
Doppler la infiere a partir del incremento de flujo sanguineo en la aorta, mientras
que el dispositivo previo lo hace a partir del desplazamiento vertical del cuerpo
en el BCG. Dado que ambas consecuencias de la apertura valvular no ocurren de
manera simultinea, es esperable que exista una diferencia temporal sistemédtica
entre ambas estimaciones, que podria explicar el sesgo observado.

Una segunda fuente de sesgo se asocia al procesamiento de las senales. Cada
sistema adquiere un par de senales distinto, DOP y ECG en el caso del ecografo
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(a) Gréfico de Bland-Altman para PE P, obtenido a partir del T, eti-
quetado manualmente.
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(b) Gréfico de Bland-Altman para PEP,;, obtenido a partir del Ty, de-
tectado algoritmicamente.

Figura 2.13: Analisis de Bland-Altman de las diferencias entre el PEP obtenido por el dispo-
sitivo previo y el ecégrafo Doppler, para ambos métodos de estimacién del T,,,. La linea azul
discontinua indica el sesgo medio, y las lineas rojas punteadas los limites de acuerdo (£1,96

DE).

Doppler, BCG y ECG en el dispositivo previo. Estas sefiales son sometidas a
cadenas de filtrado independientes. Los desfasajes temporales introducidos por
estos filtrados son propios de cada sistema y pueden manifestarse como un error

sistematico adicional en la comparacién.
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2.8. Conclusiones

La pregunta que motiva el desarrollo de este capitulo es: jes posible medir
el PEP de forma vestible? A lo largo de su desarrollo se fue construyendo una
respuesta.

Las intenciones iniciales de utilizar los PEP del ecégrafo Doppler como refe-
rencia para validar el dispositivo previo no pudieron concretarse, dado que ambos
presentan incertidumbres de magnitud comparable. Sin embargo, esta limitacion
es en si misma un resultado relevante: la comparabilidad entre las incertidumbres
indica que ambos dispositivos tienen una capacidad similar para estimar el PEP,
lo cual es prometedor para el dispositivo vestible.

Mas aun, existen razones para creer que la incertidumbre del dispositivo previo
tiene mayor margen de mejora que la del ecografo Doppler. En el dispositivo vesti-
ble, las fuentes de incertidumbre estdn asociadas a etapas de filtrado y conversion
analégica-digital sobre las que se tiene control directo, lo que permite reducir los
desfasajes relativos entre senales y mejorar su resolucion temporal de forma sis-
tematica. El ecégrafo Doppler, en cambio, es un dispositivo de propdsito general
que no estd optimizado para la medicién del PEP, y su incertidumbre esta funda-
mentalmente limitada por la resolucién del Ty, una restriccién dificil de superar
dentro del estado del arte actual.

En consecuencia, es poco probable que el ecégrafo Doppler pueda conformar un
conjunto de validacién adecuado para el PEP estimado por el dispositivo vestible
en la actualidad. La validacién rigurosa requerira una referencia de mayor precision,
proveniente de otro tipo de técnica o dispositivo.

Se concluye entonces que es posible medir el PEP de forma vestible. El
dispositivo previo demuestra una capacidad comparable a la del ecégrafo Doppler
y cuenta con un margen de mejora superior, lo que justifica continuar con su
desarrollo. La validacién formal de sus medidas constituye el siguiente paso, y
debera apoyarse en una referencia de mayor precision que la disponible en este
trabajo.
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Capitulo 3

Diseno de Dispositivo Vestible
Adquisidor de ECG y BCG

3.1. Introduccién

El andlisis de factibilidad presentado en el concluyé que es posible
estimar el PEP de forma vestible con una precisién comparable a la del ecégrafo
Doppler, y que el dispositivo vestible cuenta con mayor margen de mejora, dado
que sus fuentes de error son controlables por diseno. En particular, se identifico la
frecuencia de muestreo como la principal variable de diseno con incidencia directa
sobre la precisién de la estimacién. Adicionalmente, en WeCartor [1] se identificd
que la ganancia del canal de BCG resulté insuficiente para capturar la sefial con
la resolucién deseada en algunos sujetos. Las conclusiones resultantes del anali-
sis de factibilidad y lo observado en WeCartor motivaron el diseno de un nuevo
dispositivo que superara dichas limitaciones.

Este capitulo presenta el diseno e implementacion de dicho dispositivo: un
sistema vestible capaz de adquirir senales de ECG y BCG de forma simultanea.
El sistema se compone de un microcontrolador y una etapa de acondicionamien-
to analégico (Analog Front-End, AFE), formada por dos canales de acondiciona-
miento independientes que se encargan de adaptar dichas senales para su poste-
rior adquisicién mediante el SAADC (Successive Approximation Analog-to-Digital
Converter) del microcontrolador.

Con el objetivo de preservar el sincronismo entre canales, ambos circuitos de
acondicionamiento se disenaron con una respuesta en frecuencia idéntica, diferen-
ciandose dnicamente en un factor de ganancia que permite ajustar cada senal al
rango de entrada del SAADC. Asimismo, para mantener la integridad temporal
de las senales, los AFEs fueron disenados para presentar fase lineal con pendien-
te cercana a cero en la banda de interés ([6, 30] Hz) de modo que ambos AFEs
presenten retardo de grupo constante y reducido en dicha banda.

El bloque digital encargado de la adquisicién de las senales y su transmision
por BLE hacia una computadora se implementé sobre la plataforma Seeed XIAO
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BLE nRF5284( El disefio de los circuitos de acondicionamiento se basé en los
trabajos de [3] y |1]. A partir de estos se introdujeron modificaciones orientadas a
cumplir con los requerimientos especificos de esta plataforma vestible.

En particular, considerando la variabilidad en la amplitud de las senales de
ECG y BCG entre distintos sujetos, se emplearon AFEs con ganancia ajustable
de forma independiente por canal. Para ello, el disefio contempla la configuracién
de dicha ganancia desde el microcontrolador. Ademds, se evaluaron posibilidades
de mejora en las funciones de transferencia de ambos canales con el objetivo de
reducir el retardo de grupo en la banda de interés.

3.2. Requerimientos

La naturaleza de las senales, junto a lo observado en los trabajos anteriores y
los tiempos que buscamos estimar, motiva los siguientes requerimientos de diseno:

s Igual retardo de grupo en ambos canales.

Para determinar correctamente los intervalos temporales de interés clinico,
que dependen de la relacién entre eventos cardiacos del ECG y del BCG,
es necesario minimizar la distorsion de fase asimétrica que ambos canales
introducen sobre las senales. Para ello, se opta por mantener un retardo de
grupo reducido y aproximadamente constante en la banda de interés, em-
pleando configuraciones idénticas en ambos canales a menos de un factor
de ganancia. De este modo, las diferencias residuales en el retardo de gru-
po entre canales quedan determinadas tnicamente por la dispersién de los
componentes utilizados.

» Ganancia variable en ambos canales.

Dada la variabilidad de amplitud de las sefiales de ECG y BCG entre dis-
tintos sujetos, y considerando que en WeCartor |1] la ganancia del canal de
BCG result6 insuficiente para algunos casos, se establece como requerimien-
to disponer de ganancia ajustable de forma independiente en cada canal.

Esta ganancia ademads debera adaptarse al rango de excursién de las senales
de ECG y BCG.

Para determinar la ganancia del canal de ECG se considera que la amplitud
tipica de esta senal se encuentra en el rango de 1 a 5mV [21]. Teniendo
en cuenta ademds los valores de ganancia empleados en WeCartor [1] y
WeAreBLEps [2], se define para este canal un rango de ganancia total entre
1000 y 2000 V/V.

La senal de BCG, capturada mediante el acelerémetro, presenta una ampli-
tud de hasta apcg = 7Tmg |3]. La ganancia total del canal de BCG debe
permitir que la salida del canal excursione en el rango del SAADC (0 a

Ihttps://wiki.seeedstudio.com/XIAO_BLE/
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3.3. Arquitectura del Sistema

3,3 V). Esto depende de la tensién de referencia Vgpr = 353 V y la sensibi-

lidad del acelerémetro (§4c¢) segin la siguiente ecuacién:

3,3/2
dAacc X apoG’
Para dacc = 420mV/m/s2, la ganancia del canal BCG debe cumplir:

Gpca =

Gpea =57V)V.

Considerando que el valor de ganancia empleado en WeCartor [1] fue insufi-
ciente, se define utilizar una ganancia variable de hasta un 500 %, resultando
en

Gpcg € [57, 285] V/V.

» Banda de frecuencias de interés.

Ambos canales deben presentar un retardo de grupo medio menor a 2 ms en
la banda [6, 30] Hz.

3.3. Arquitectura del Sistema

Para satisfacer los requerimientos definidos, se adopté una arquitectura comun
para ambos canales, compuesta por las tres etapas enumeradas a continuacion.

1. Etapa de ganancia variable con filtrado pasa-altos.
2. Etapa de filtrado pasa-bajos de la banda de interés.
3. Etapa final de ganancia fija.

Las diferencias entre los canales se limitan a la naturaleza de las senales de
ECG y BCG, siendo la primera de ellas diferencial y la segunda single-ended, y
ambas presentando diferentes niveles de amplitud. Para el control independiente
de las ganancias de los canales se emplearon potenciémetros digitales MCP4022
(Microchip)E] controlados desde el microcontrolador.

En la se ilustra un diagrama de alto nivel del dispositivo vestible.

3.4. Seleccion de Componentes Activos

Se seleccionaron en primer lugar los componentes activos del sistema, dado que
estos condicionan directamente el desempenio global en términos de ruido, consumo
y rango dindmico. El acelerémetro determina la sensibilidad del canal de BCG,
mientras que los amplificadores operacionales y el amplificador de instrumentacién
definen el rechazo al modo comun y la excursiéon de salida de ambos canales. Su
eleccion condiciona los valores de ganancia alcanzables en cada etapa.

’https://wwl.microchip.com/downloads/en/DeviceDoc/22060b.pdf
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Figura 3.1: Diagrama de bloques de alto nivel del AFE, mostrando las etapas de acondiciona-
miento, el ADC para captura de sefiales y la conexién con GPIOs para control de la ganancia
variable.

Parametro Valor

Rango dindamico +2¢g
Sensibilidad 420mV /g
Corriente de consumo 350 A (tipico)
Tension de operacion 1.8Va3b6V

Ancho de banda Configurable hasta 1600 Hz

Tabla 3.1: Caracteristicas principales del aceleréometro ADXL327.

3.4.1. Acelerémetro (BCG)

El acelerémetro utilizado en WeCartor |1] (FXLN8361QR1, Freescale) fue
descontinuado por el fabricante, lo que obligd a realizar una busqueda de alternati-
vas con prestaciones equivalentes en cuanto a sensibilidad y consumo. Se selecciond
el modelo ADXL327E| de Analog Devices. La similitud de prestaciones respecto
al sensor original permitié conservar la topologia del AFE, con ajustes menores en
los valores de ganancia de las etapas. Sus principales caracteristicas se presentan

en la ftabla 3.1

3.4.2. Amplificadores

En la primera etapa de amplificacién del canal de ECG se utilizé el amplifica-
dor de instrumentacién AD8236ARMZE| (Analog Devices). Su eleccién se fun-
damenta en las siguientes caracteristicas: excursién de entrada y salida rail-to-rail,

3https://www.analog.com/media/en/technical-documentation/data-sheets/
adx1327 .pdf

“https://www.analog.com/media/en/technical-documentation/data-sheets/
ad8236 . pdf
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3.4. Selecciéon de Componentes Activos

amplio rango de alimentacién (1,8 V a 5,5V), corriente de alimentacién méxima
de 40 A y elevado rechazo al modo comin (CMRR = 110dB para G = 100). Las
principales caracteristicas del dispositivo se presentan en la

Parametro Valor
Corriente de alimentacién (méx.) 40 pA

CMRR (G = 100) 110dB
Excursién de entrada/salida Rail-to-rail
Ganancia configurable Resistencia externa unica
Tension de alimentacion 1.8V abbV

Tabla 3.2: Caracteristicas principales del amplificador de instrumentacién AD8236ARMZ.

Para el resto de las etapas de amplificacién se emplearon amplificadores
operacionales de la familia AD86xx de Analog Devices, en sus versiones dual
(AD8617ARMZE|) y quad (AD8619ARZ®). Se listan las principales carac-
teristicas de la familia en [fabla 3.3

Parametro Valor
Corriente de alimentacién (tip.) 38 A
CMRR (tip.) 95dB
PSRR (tip.) 94dB
Excursién de entrada/salida Rail-to-rasil
Tension de alimentacion 1.8V abbV

Tabla 3.3: Caracteristicas principales de la familia de amplificadores AD86xx a 5,0 V.

3.4.3. Tension de Alimentacion

FEl dispositivo vestible opera a un nivel de tensién de 3,3V generado por un
regulador lineal dentro del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840. Esta tension
es, a su vez, la referencia del SAADC interno del microcontrolador, lo que establece
el rango dindmico del mismo en [0, 3,3] V.

Para polarizar las etapas analdgicas en el punto medio de la excursién del
SAADC, se genera una tension de referencia Vggr = 1,65 V mediante un divisor
resistivo seguido de un buffer, que garantiza una tension estable ante variaciones
de carga. Esto sitia a VRgr = 1,65V como centro de la excursién de las salidas de
las etapas analdgicas, aprovechando asi el rango dindmico completo del conversor.
En la se muestra el circuito empleado para la generacién de Vigr.

Shttps://www.analog.com/media/en/technical-documentation/data-sheets/
ad8613_8617_8619.pdf
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1 MQ

| _VREF

1 MQ

Figura 3.2: Circuito de generacion de la tensién de referencia Vreg = 1,65V con divisor resistivo
y buffer.

3.5. Diseno de Cada Etapa

Como se mencioné en la los AFEs constan de tres bloques funda-
mentales: una primer etapa de ganancia variable con filtrado pasa-altos, seguida
por una etapa de filtrado pasa-bajos y ganancia unitaria de la banda de interés,
y por ultimo, una etapa de ganancia fija. A continuacién se describe el disefio
de cada etapa, indicando las diferencias de implementacién entre canales cuando
corresponda.

3.5.1. Etapa de Ganancia Variable (Primer Etapa)

Canal BCG

La senal de BCG es single-ended, producto de la salida analégica del aceleréme-
tro ADXL327. Esta senal captura la aceleraciéon que la actividad cardiaca causa
en el eje vertical (pies a cabeza). La misma cuenta con una amplitud tipica de
30mg y contenido espectral concentrado en la banda de [6, 30] Hz [22]. En esta
primer etapa se implementa una configuracién no inversora con ganancia ajustable.

La ganancia de la etapa es controlable mediante el potenciémetro digital
MCP4022 variable en el rango [0, 50] £Q configurado aqui como resistencia de
realimentacion Ry, con Ry = 10k(2. Esto resulta en una etapa de ganancia variable
entre [1, 6] V/V segun:

La muestra el esquema de esta etapa, incluyendo el filtro pasa-altos
de entrada que rechaza la componente de continua de la senal proveniente del
acelerémetro.

El filtro pasa-altos de entrada, formado por R;, y Cj,, introduce un polo de
baja frecuencia que limita el ancho de banda de la sefial proveniente del aceleréme-
tro. Se ubica el polo del filtro al menos una década por debajo del limite inferior de
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Ry
VREFC% -

m o

out
ADXL327 —{ +

Rin

VREF

Figura 3.3: Etapa de ganancia variable del canal BCG: amplificador no inversor (4, = 1 +
Ry /Ry) con filtro pasa-altos de entrada. La tensidn Vker establece el punto de operacién de
continua de la etapa.

la banda de interés (6 Hz). Para ello se seleccionan Cj, = 0,33 uF'y R;, = 1 MQ,
resultando en un polo de frecuencia f:

1 1
2T Rin Cin 2w - 1MQ - 0,33 uF

o ~ 0,48 Hz. (3.1)

Canal ECG

Debido a la naturaleza diferencial de la senal de ECG y a la variabilidad
de su amplitud dentro del rango tipico (0,5, mV a 2,5,mV) [23], la primera eta-
pa de amplificacién se implementa mediante un amplificador de instrumentacién
ADB8236ARMZ con ganancia ajustable a través de un potencidmetro digital
MCP4022, como se muestra en la Esta etapa tiene dos objetivos, pro-
porcionar una amplificacion inicial configurable, y rechazar los componentes en
modo comun presentes en la senal de ECG.

La ganancia del amplificador de instrumentacion AD8236ARMZ en la con-
figuracion empleada viene dada por:

450k
G=5
+ Re

donde Rg es implementada mediante una resistencia de 28 k{2 en serie con un
potenciémetro digital MCP4022 variable en el rango de 0k a 50k resultando
asi en una resistencia entre 28 k{2 a 78 k(2. Esto resulta en una etapa de ganancia
variable en el rango de [10,4, 20] V/V.

Con el objetivo de mantener simetria entre los canales del sistema, los com-
ponentes del filtro pasa-altos de entrada del amplificador de instrumentacién se

41



Capitulo 3. Disefio de Dispositivo Vestible Adquisidor de ECG y BCG
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Figura 3.4: Topologia con amplificador diferencial de instrumentacién para la primer etapa de
ganancia variable.

dimensionan para que la frecuencia de corte coincida con la del canal BCG. Se se-
leccionan por lo tanto los mismos valores: C; = 0,33 uF' vy R; = 1 M€), resultando
en una frecuencia de polo

1 1

e 21 -1 MQ - 0,33 uF

~ 0,48 Hz.

3.5.2. Etapa de Filtrado MFB (Segunda Etapa Comdn a Ambos
Canales)

Ambos canales cuentan con una etapa de filtrado pasa-bajos de segundo orden
y ganancia unitaria implementada en topologia Multiple Feedback (MFB), cuyo
esquema se presenta en la

La funcion de transferencia del filtro pasa-bajos es:

1
_ ~ R1RyC1Cy
H(S)_82+1 i+i+i 3+¥
Ci\Ri Ry Rs Ry R3C1Co

Comparando la transferencia con la forma canodnica de un filtro pasa-bajos de
segundo orden:

w?

n (3.2)

H(s)=A .
() MEB 2 2w + w2’
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Figura 3.5: Esquema del filtro de segundo orden en topologia Multiple Feedback para etapa
de filtrado pasa-bajos, con ganancia unitaria.

R1 R2 Rg 01 02
3,6kQ 10kQ 3,6kQ 3,3uF 33nF

Tabla 3.4: Valores de componentes del filtro MFB adoptados para ambos canales.

se identifican la frecuencia natural w,, y el factor de amortiguamiento ¢ de la etapa
Multiple Feedback (MFB):

1
R —.—— 3.3
\/RQRQ,ClCQ ( )
1 1 1 1
_ I L A
C anCl <R1 * R2 + R3> (3 )

Maximizando el médulo de la forma candnica [3.2]se halla la siguiente expresién
para la frecuencia de resonancia del filtro:

Wres = WnV/ 1-— 2C2 5 (3'5)
detallandose el razonamiento en el

Los valores adoptados para los componentes del filtro MFB se presentan en la
Estos coinciden con los utilizados en WeCartor . Adicionalmente, se
evalué una configuracién alternativa con Ro = 3,6 k€2 orientada a reducir el retardo
de grupo. Dicha alternativa fue descartada debido al compromiso que introduce con
el nivel de ruido; el analisis completo se detalla en el Los parametros
resultantes del filtro, obtenidos a partir de los valores de la mediante las
ecuaciones (3.3)), y (3.5)), se resumen en la

La muestra la respuesta en frecuencia del MFB simulada en LTSpice
para los valores seleccionados en
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Parametro Valor
Frecuencia natural f, 80,4 Hz
Amortiguamiento ¢ 0,197

Frecuencia de resonancia f,., 77,1 Hz

Tabla 3.5: Parametros del filtro MFB resultantes de los valores de componentes adoptados.

= MFB Filter
O Max: 8.2dB

|
N
1S}

Magnitud (dB)
A
5

—60 4

—80 1

1074 10-3 1072 107! 10° 10t 102 10° 104

175 4 —— MFB Filter

10~ 10~ 10-2 10 100 10! 102 10° 10°
Frecuencia (Hz)

Figura 3.6: Simulacién LTSpice de la respuesta en frecuencia del filtro pasa-bajos MFB con
ganancia unitaria correspondiente a la segunda etapa de ambos canales.

3.5.3. Etapa de Ganancia Fija (Tercera Etapa)

La etapa final corresponde a una configuracion inversora de ganancia fija,
idéntica en ambos canales y diferenciada tnicamente en el valor de Rs5, que deter-
mina la ganancia de acuerdo con la amplitud caracteristica de cada senal.

El esquema de esta etapa se presenta en la [figura 3.7} El capacitor C, en serie
con R4 bloquea la componente de continua en la entrada, estableciendo ademas el
polo de baja frecuencia de la etapa.

La ganancia de la etapa y la frecuencia del polo de baja frecuencia vienen dadas
por

Rs
Av = 5
Ry
1
Jac = 2rR,Cy’

Los valores de diseno para ambos canales se presentan en la [tabla 3.6
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R;
NV

R4 —©° Vout

VREF

Figura 3.7: Etapa de ganancia fija: amplificador inversor con bloqueo de continua mediante
Ca.

Parametro Expresion ECG BCG

A, —Rs/Ry  100V/V 562V/V
Jac 1/(2m RyCy) < 80mHz

Tabla 3.6: Parametros de diseno de la etapa de ganancia fija.

Considerando la ganancia establecida en la primera etapa e intentando apro-
vechar la totalidad del rango de excursién con el que cuenta el SAADC, se definen
los valores de componentes para cada canal:

Canal Ry Rs Cy

ECG  100kQ 10MQ  22uF
BCG  100kQ 5,62MQ 22 uF

Tabla 3.7: Valores de componentes de la etapa de ganancia fija para ambos canales.

Con los valores de la ftabla 3.7, la frecuencia del polo resulta fiz. = 1/(27 x
100 k€2 x 22 uF') ~ 72 mH z para ambos canales.

3.5.4. Canales Completos

A continuacién, en la se muestra el esquema final de ambos canales
junto a los valores seleccionados para los componentes pasivos. Luego, la
muestra la transferencia de ambos canales simulada en LTSpice, con la ganancia
variable configurada en el minimo para cada canal. De esta simulacion se destaca
la semejanza del desfasaje de ambos canales en la banda de interés [6, 30] H z, asi
como su semejanza en ganancia a menos de un factor multiplicativo.
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Figura 3.8: Esquema de los canales BCG (superior) y ECG (inferior) con los valores de com-
ponentes adoptados. Cada canal cuenta con una etapa de ganancia variable (amplificador de
instrumentacién para el ECG y amplificador no inversor para el BCG), una etapa de filtrado
pasa-bajos MFB de ganancia unitaria y una etapa final de ganancia fija en configuracién in-
versora.

La ganancia total de cada canal resulta del producto de las tres etapas. Dado
que la etapa MFB presenta ganancia unitaria en la banda de interés, la ganancia
total queda determinada por el producto de la primera y tercera etapa:

= Canal ECG: [10,4 x 100, 20 x 100] = [1040, 2000] V/V.

« Canal BCG: [1 x 56,2, 6 x 56,2] = [56, 337] V/V.

A modo de cuantificar el retardo temporal introducido por los canales sobre las
sefiales en cuestion, se calcula el retardo de grupo (7) de los canales en la banda
de interés como 7 = %. Siendo ¢ el desfasaje introducido por el AFE sobre una
entrada de frecuencia angular w. De la se desprende que el retardo
de grupo medio introducido por los AFEs en la banda de interés es de 1,71 ms y
1,65 ms en los canales de ECG y BCG respectivamente. Logrando asi cumplir con

el requerimiento impuesto en la
3.6. Implementacién

Esta seccién describe el diseno del PCB del dispositivo, incluyendo la eleccién
de componentes pasivos y el disefio del layout en Altium Designevﬂ

Shttps://www.altium.com/es/altium-designer?srsltid=
AfmBOopmEFIWQLO;VAbjtFtbEm8fiPTjLDACWOycmiTOmykHEGne jx1£
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3.6. Implementacion

74.0 dB
Respuesta en Frecuencia - AFEs ECG y BCG
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Figura 3.9: Simulaciones de la respuesta en frecuencia simulada de los canales completos de
ECG y BCG.

3.6.1. Eleccién de Componentes Pasivos

Para los componentes pasivos se utilizaron resistencias y condensadores en for-
mato 0805, logrando un compromiso entre miniaturizacién y facilidad de ensam-
blado manual. Se emplearon resistencias con tolerancia del 1% y condensadores
del 5% o 10 % segun el valor comercial disponible.

El control de tolerancias resulta relevante por dos motivos. En primer lugar,
la ganancia y la ubicaciéon de los polos de cada etapa dependen directamente
de los valores de los componentes pasivos. En segundo lugar, el apareamiento
entre canales es fundamental para que ambos AFEs introduzcan el mismo retardo
y la misma distorsién, minimizando diferencias relativas de fase en las senales
adquiridas.

A modo de evaluar el efecto de la dispersién de los componentes pasivos so-
bre la respuesta en frecuencia en la banda de interés, se realizaron simulaciones
Monte Carlo variando los componentes que implementan al filtro MFB. Para esta
simulacién se tuvo en cuenta unicamente el efecto de la etapa MFB puesto que los
polos inducidos por la misma son los que se encuentran mas préximos a la banda
[6, 30] Hz. Los resultados se presentan en la donde se observa que
la dispersién de la frecuencia de resonancia del filtro se encuentra en el rango de
72,4Hz a 83,2 Hz.

A partir de la simulacién Monte Carlo se calcula 7 = %, permitiendo cuan-
tificar el efecto de la dispersiéon de los componentes del MFB sobre el retardo
temporal introducido por el AFE sobre una senal dentro de la banda de interés.
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Retardo de Grupo - AFEs ECG y BCG (6-30 Hz)
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Figura 3.10: Retardo de grupo simulado de los canales ECG y BCG en la banda de 6Hz a
30 Hz.

De la se desprende que el impacto de la dispersién de los componen-
tes del MFB resulta en un retardo de grupo con media g = 1,69 ms y desviacién
estandar o = 0,57 ms.

A partir de la media y varianza del retardo de grupo se calcula que la proba-
bilidad de que este se encuentre por debajo del umbral de 2 ms establecido como
criterio de disefio es

2,00 — 1,69

P(r <2 =0
(1 <2ms) < 057

> = ®(0,544) =~ 70,7 %.
Con el objetivo de aumentar P(7 < 2ms) frente a variaciones en los componentes
pasivos del MFB, como se mencioné en la [subseccidon 3.5.2] se evalud desplazar la
frecuencia de resonancia del MFB hacia una frecuencia mayor. Esta modificacién
buscaba aumentar la linealidad de la fase en la banda de interés ([6, 30| Hz), y en
consecuencia, reducir el retardo de grupo en dicha banda. El anilisis correspon-
diente se presenta en el

Esa alternativa fue considerada durante la etapa de validacién. Sin embargo, el
incremento en el ancho de banda introduce un compromiso con el nivel de ruido,
afectando negativamente el rendimiento del canal, por lo que no se realizaron
cambios respecto al diseno original.

3.6.2. Diseno del Layout

El dispositivo vestible fue disenado en el software CAD Altium Designer,
considerando como criterios principales la miniaturizacion, la facilidad de ensam-
blado manual y la capacidad de depuracién por etapas.

El layout se planteé con un enfoque modular, permitiendo el desacople de ca-
da etapa de ambos AFEs mediante resistencias de 0Q y jumpers, lo que facilita
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Figura 3.11: Simulacién Monte Carlo de la transferencia de la etapa Multiple Feedback. Se
observa la dispersion en la frecuencia de resonancia producto de las tolerancias de los compo-
nentes.

la caracterizacién independiente de cada bloque. El resultado es un PCB de dos
capas cuya cara inferior integra dos pads que permiten el anclaje mecdnico a una
cinta deportiva con electrodos para la adquisicion de ECG. La cara superior in-
corpora dos zdécalos hembra para la interconexién con el médulo Seeed XTAO
BLE nRF52840, encargado del muestreo de ambas senales y su transmisién por
BLE, asi como el acelerémetro encargado de la generacion de la senal de BCG y
los AFEs de ambos canales. La tensién de referencia VRgr se genera a partir de la
salida de 3,3V del médulo y se distribuye como nivel de polarizacién comin para
todas las etapas analdgicas.

El disenio cuenta con planos de tierra en ambas capas interconectados mediante
via stitching, para reducir la impedancia de los caminos de retorno de corriente.

El [apéndice F|contiene imégenes adicionales del dispositivo.

3.7. Validacion

En esta seccion se presentan los resultados de las mediciones realizadas sobre
las distintas etapas del diseno, con el objetivo de validar el comportamiento de los
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Figura 3.12: Simulacién Monte Carlo del retardo de grupo de la etapa Multiple Feedback. Se
observa la dispersiéon del retardo producto de las tolerancias de los componentes, con media
©=1,69ms y desviacién estandar o = 0,57 ms.

R

J301, ], J-7302

Figura 3.13: Vista 3D de la cara superior del PCB.

Figura 3.14: Vista 3D de la cara inferior del PCB.
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Figura 3.15: Usuario con dispositivo vestible conectado a electrodos secos.

Canal Vin Voutmin ~ Voutmax ~Ganancia Ganancia

disenada medida

BCG 30mV  28mV  170,1mV 1-6 0,93-5,67
ECG 30mV  314mV  596,3mV 10,4-20 10,47-19,88

Tabla 3.8: Resultados de caracterizacién de la etapa de ganancia variable.

AFEs implementados en términos de ganancia y respuesta en frecuencia. Todas
las medidas de ganancia y diagramas de Bode fueron capturados con el Analog
Discovery 2 (ADZ)H

Debido a limitaciones del AD2, cuya senal minima de excitacién para la ob-
tencion de diagramas de Bode es de 10mV, no fue posible medir la transferencia
completa de cada canal sin incurrir en saturacion, dada la elevada ganancia de am-
bos canales. Por este motivo, se realizd una caracterizacion por etapas, evaluando
cada bloque de forma independiente.

3.7.1. Etapa de Ganancia Variable

La etapa de ganancia variable fue desacoplada del resto del circuito y evaluada
de forma independiente para ambos canales. Se utilizé una senial senoidal de 30 mV
de amplitud y 20 Hz de frecuencia (valor que se encuentra dentro de la banda de
interés). Desde la aplicacién de PC (sobre la que se profundiza en el , se
ajusto la ganancia al minimo y al maximo configurables, registrando la amplitud
de salida en cada caso. Los resultados obtenidos y su comparacién con los valores
de diseno se presentan en la donde se observa una buena concordancia
entre los valores disenados y los medidos.

"https://digilent.com/reference/test-and-measurement/
analog-discovery-2/start
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3.7.2. Respuesta en Frecuencia de la Etapa de Ganancia Variable

Las figuras [3.16] y [3.17] muestran la respuesta en frecuencia en el rango de 0
a 40Hz de la etapa de entrada para los canales BCG y ECG respectivamente,
realizada con una senal de entrada de 30mV de amplitud. Se indica la banda de
interés y la frecuencia de —3 dB correspondiente al polo de entrada.

Los valores medidos fueron 0,52 Hz para el canal BCG y 0,50 Hz para el canal
ECG, ambos en buena concordancia con el valor de diseno de 0,48 Hz.

Banda de interés (6-30 Hz)
—— Mddulo medido

10 A

|
1
f 308 = 0.52 Hz

/

Mddulo (dB)

60

!
fzgs = 0.52 Hz
40 %

Fase (grados)

Banda de interés (6-30 Hz)
—— Fase medida

1071 100 10!
Frecuencia (Hz)

Figura 3.16: Respuesta en frecuencia (ganancia y fase) de la etapa de entrada del canal BCG.
Se indica la banda de interés y la frecuencia de —3 dB del polo de entrada, medida en 0,52 Hz.

3.7.3. Respuesta en Frecuencia del MFB

Para evaluar la respuesta en frecuencia de ambos canales en la etapa del filtro
MFB se realizé6 un diagrama de Bode con una senal de entrada de 100mV de
amplitud. Los diagramas para ambos canales se muestran en las figuras y
[3.19 para el canal de BCG y ECG respectivamente.

En ambos casos la frecuencia de resonancia medida difiere del valor de diseno
fres = 77,1 Hz: se obtuvieron 90,9 Hz para el canal BCG y 90,0 Hz para el canal
ECG, correspondiendo a desviaciones del 17,9 % y 16,7 % respectivamente.

El anélisis de tolerancias de peor caso, desarrollado en el predice
para fres un rango aproximado de 67,3 Hz a 79,8 Hz. Los valores medidos se sitian
por encima de este rango, por lo que se realizaron verificaciones adicionales para
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Figura 3.17: Respuesta en frecuencia (ganancia y fase) de la etapa de entrada del canal ECG.
Se indica la banda de interés y la frecuencia de —3 dB del polo de entrada, medida en 0,50 Hz.

descartar otras causas. La capacidad efectiva de C7 fue comprobada mediante
medicion directa, obteniéndose el valor nominal de 3,3 uF. El efecto de reduccion de
capacidad por tensién de polarizacion DC (DC bias effect) fue evaluado mediante
la herramienta de simulacién provista por el fabricante Kyocera—AVXH7 resultando
en una variacién inferior al 1% para la tensién de bias presente en el circuito,
descartandose como causa del desvio.

La causa exacta del remanente no fue identificada de forma concluyente. El
hecho de que ambos canales presenten practicamente el mismo corrimiento sugiere
un origen sisteméatico comuin. El desplazamiento de los polos hacia mas altas fre-
cuencias, aumenta el ancho de banda efectivo (introduciendo con esto mas ruido) y
aumenta la linealidad de la fase en la banda de interés, disminuyendo asi el retardo
de grupo.

3.7.4. Etapa de Ganancia Fija (Tercera Etapa)

La etapa de ganancia fija fue igualmente desacoplada y evaluada de forma
independiente. Se utilizé6 una senal senoidal de 10mV de amplitud y 10Hz de
frecuencia. Los resultados obtenidos se presentan en la Se observa que
los resultados medidos coinciden de forma practicamente exacta con los diseniados.

8Herramienta de simulacién SpiCAT
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Figura 3.18: Respuesta en frecuencia (ganancia y fase) de la etapa MFB del canal BCG. Se
indica la banda de interés y la frecuencia de resonancia medida en 90,9 Hz con una ganancia
de 6,7dB.

Canal \% Voue ~ Ganancia disenada Ganancia medida
ECG 10mV 1,00V 100 100
BCG 10mV 0,56V 56,2 56

Tabla 3.9: Resultados de caracterizacion de la etapa de ganancia fija.

3.7.5. Ruido en Canales y Alimentacién

Durante la validacion del dispositivo se identificé la presencia de un compo-
nente de ruido dominante en torno a 10 Hz en la salida de ambos canales. A partir
de mediciones simultaneas de la salida de los canales y la tensién de alimentacién
utilizada por el AFE, se verific6 que dicho componente de ruido provenia de la
tension de alimentacion del dispositivo vestible, generado a partir del regulador
lineal (LDO) del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840.

Con el objetivo de determinar el impacto de los artefactos de ruido provenientes
de la alimentacion sobre los canales, se realizaron medidas del nivel de ruido a la
salida del canal de ECG bajo dos escenarios:

s Alimentando el dispositivo vestible mediante bateria a través del mdédulo
Seeed XTAO BLE nRF52840.
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Figura 3.19: Respuesta en frecuencia (ganancia y fase) de la etapa MFB del canal ECG. Se
indica la banda de interés y la frecuencia de resonancia medida en 90,0 Hz con una ganancia
de 7,0dB.

= El dispositivo formado inicamente por el AFE, alimentado a través del AD2.

Dichos escenarios permiten comparar el comportamiento del sistema en pre-
sencia y ausencia del regulador del médulo como fuente de alimentacién. En ambos
casos se cortocircuité la entrada diferencial del ECG y se conect6 a tierra la entra-
da del BCG a modo de no introducir ninguna senal en la entrada de los canales. La
reune un conjunto de medidas temporales que demuestran la presencia
de artefactos de ruido periddicos en la tension de alimentacién del Seeed XIAQO
BLE nRF52840.

En el panel inferior de la se observa que la tensién generada por el
LDO del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840 presenta un artefacto de ruido
periédico cada 100ms aproximadamente, mientras que la alimentacion provista
por el AD2 carece de dichos artefactos. A su vez, se observa en el panel de la
izquierda la propagacién del ruido periédico sobre la salida del canal. Mientras
que, como se observa en el panel de la derecha, al alimentar al AFE con el AD2,
la salida del canal carece de los artefactos periédicos.

Para caracterizar espectralmente el ruido presente en la tensién generada por
el LDO y su incidencia sobre la salida de los AFEs, se capturaron FFTs sobre
la salida del canal de ECG y sobre la alimentacién bajo ambos escenarios. En el
panel izquierdo de laffigura 3.21] se observa que la tensién de alimentacién del LDO
presenta componentes a 10 Hz y sus arménicos (20 Hz, 30 Hz, 40 Hz, 50 H z), que
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Configuracién con LDO de XIAO nRF52840 Configuracién con Alimentacién de Analog Discovery 2
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Figura 3.20: Comparacién de sefiales de tensién en dominio temporal en dos escenarios de
alimentacién. Panel superior izquierdo: tensién del regulador lineal (LDO) del Seeed XIAO
BLE nRF52840 y tensién a la salida del canal de ECG con entrada cortocircuitada, alimentado
con bateria. Panel superior derecho: tensién de alimentaciéon del Analog Discovery 2 y tensién
a la salida del canal de ECG con la misma configuracién. Panel inferior: zoom sobre las lineas
de alimentacién de 3,3 V de ambas configuraciones (LDO vs. AD2), destacando las diferencias
de ruido en la tensién de suministro.

se replican en la salida del canal de ECG. En el panel derecho se observa que la
senal de alimentacién del AD2 carece de tales componentes, y por ende estos no
se observan en la salida del canal, confirmando el origen del ruido en el LDO.

Se busca identificar la causa de los artefactos de ruido sobre el LDO. Como
se muestra en la el regulador presenta un transitorio en su tensién de
salida ante escalones en la corriente demandada. Estos transitorios pueden ser la
causa de los artefactos observados en la

Para validar esta hipétesis, se analiza la periodicidad de los artefactos. Se
observa que esta coincide con los eventos de advertising BLE, durante los cuales el
microcontrolador demanda picos de corriente al regulador, como se evidencia en la
Cada uno de estos eventos constituye un pico de corriente que induce
la respuesta transitoria del LDO generando los artefactos observados.
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Figura 3.21: FFT de la tensiéon de alimentacién y la salida del canal de ECG para ambos
escenarios. Con bateria (izquierda) se aprecian componentes a 10 Hz y sus arménicos replicados
en la salida (indicados con linea punteada el componente de ruido en 10 Hz y sus primeros dos
arménicos). Con el AD2, dichos componentes no se observan en ninguna de las dos sefiales.
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Figura 3.22: Respuesta transitoria del regulador de tensién del médulo Seeed XIAO BLE
nRF52840 ante un escaldén en la corriente de carga.

3.7.6. Retardo de Grupo

Como iltima etapa de validacién se calculd el retardo de grupo a partir de las
transferencias medidas. El retardo de grupo se define como la derivada negativa
de la fase de la respuesta en frecuencia respecto a la frecuencia angular

d(w)

Tg(w) = ———,

dw
donde ¢(w) = ZH (jw) es la fase de la funcién de transferencia evaluada sobre el eje
imaginario y w = 27 f es la frecuencia angular en rad/s. Para su célculo numérico
a partir de datos medidos, se obtiene primero la fase de H(jw) y luego se estima
la derivada mediante diferencias finitas centradas sobre la grilla de frecuencias
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Figura 3.23: Consumo de corriente del microcontrolador durante la etapa de advertising Blue-
tooth. Se indican los valores medios y los picos asociados a los eventos de transmisién.
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Figura 3.24: Retardo de grupo de los canales ECG y BCG: valores calculados a partir de
las mediciones (ajustados por minimos cuadrados a un polinomio de cuarto orden) y valores
simulados. Se indica la banda de interés [6, 30] Hz.

disponible. Con el objetivo de suavizar el resultado ante el ruido de medicion,
se ajusta un polinomio de cuarto orden por minimos cuadrados sobre los valores
calculados.

La muestra la comparacién entre el retardo de grupo simulado y
el calculado a partir de las mediciones para ambos canales. Se observa una buena
concordancia en la banda de interés [6, 30] Hz: los valores medios medidos resultan
1,36 ms para el canal ECG y 1,30ms para el canal BCG, ambos por debajo del
umbral de 2 ms establecido como requerimiento.

Los valores medidos resultan menores que los simulados, lo cual es consistente
con el desplazamiento de la frecuencia de resonancia del filtro MFB hacia valores
més altos que los de disenio (ver [subseccion 3.7.3)): al ubicarse el polo mas lejos de
la banda de interés, su contribucion al retardo de grupo en dicha banda es menor.

3.7.7. Consumo del AFE

Se realiz6 una medicién de consumo del AFFE operando con ambos canales
activos a una tensiéon de alimentacion de 3,3V, utilizando el instrumento Power
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Figura 3.25: Consumo de corriente del AFE aislado con ambos canales activos a 3,3V. Se
indica el valor medio de 97,2 uA.

Profiler Kit Ilﬂ (PPK2) de Nordic Semiconductor. La [figura 3.25[ muestra la
captura obtenida, donde se indica el valor medio de corriente medido. El consumo

medio es de 97,2 yA.

3.8. Segunda Version del Dispositivo

Debido a la presencia de los componentes de ruido identificados, asi como a
errores de diseno a nivel de esquemético y de layout detectados durante la valida-
cién del dispositivo, se realizaron modificaciones en el proyecto de Altium Designer.
A partir de estas correcciones se desarrollé una nueva versién del hardware (Rev2).
En este trabajo se incluyen los archivos de fabricaciéon correspondientes a dicha
revisién, con el objetivo de que futuros desarrollos puedan continuar sobre esta
base corregida. La detalla los cambios implementados en esta segunda
version del dispositivo.

Yhttps://www.nordicsemi.com/Products/Development-hardware/
Power-Profiler-Kit-2
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Capitulo 4

Firmware

4.1. Introduccion

El dispositivo vestible diseniado en el incorpora capacidades que
no estaban presentes en el sistema desarrollado por WeAreBLEps: adquisicién
simultdnea de dos canales, ganancia ajustable de forma independiente mediante
potenciémetros digitales MCP4022, y frecuencia de muestreo configurable hasta
10kHz. Para que estas capacidades sean operables, el firmware debe extenderse
para soportar la seleccién dindmica de canales, el control independiente de ganancia
y la transmisién de los datos adquiridos en modo multicanal.

Este capitulo describe el desarrollo de firmware realizado con ese objetivo. El
trabajo tomé como base el firmware del proyecto WeAreBLEpsE] [2], incorporandolo
al repositorio sobre el cual se hicieron todas las extensiones ColECars’}

La estrategia adoptada fue preservar la arquitectura del firmware provisto y
concentrar esfuerzos en extensiones puntuales para satisfacer los requerimientos de
nuestro trabajo:

» seleccién de canales de adquisicién (ECG/BCG),

= control de ganancia independiente por canal mediante potenciémetros digi-
tales,

= adaptacién del firmware a nuevas configuraciones de hardware mediante de-
vicetree overlays.

Para mantener trazabilidad técnica, se distingue entre:
» Componentes heredados:

e adquisicién mediante el SAADC,

'Repositorio de  WeAreBLEps: https://gitlab.fing.edu.uy/pilar.suarez/
wearbleps

“Repositorio de  ColECars |https://gitlab.fing.edu.uy/felipe.robaina/
PFC-colecars


https://gitlab.fing.edu.uy/pilar.suarez/wearbleps
https://gitlab.fing.edu.uy/pilar.suarez/wearbleps
https://gitlab.fing.edu.uy/felipe.robaina/PFC-colecars
https://gitlab.fing.edu.uy/felipe.robaina/PFC-colecars
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4.2.

e médulo timer para disparo de eventos (adquisicién de muestras),

e cola de mensajes y transmisién BLE.
Componentes extendidos en esta tesis:

e protocolo BLE para configuracién de pardmetros de adquisicién
e adquisicién en multiples canales
e control de ganancia por canal

e generacién de cédigo independiente de la plataforma a partir del uso
de overlays.

Conceptos Base

Los siguientes conceptos son centrales para el desarrollo descrito en este capitu-
lo; para una descripcién detallada se remite a WeAreBLEps [2].

4.3.

Zephyr RTOS: sistema operativo en tiempo real sobre el que se construye
el firmware del sistema.

Devicetree: mecanismo de descripcién de hardware que permite especificar,
de forma declarativa y desacoplada del codigo fuente: los periféricos, recursos
y configuraciones de un hardware. El devicetree, procesado en tiempo de
compilacién permite la portabilidad y escalabilidad del firmware.

DeviceTree Overlay: archivo que permite modificar o extender la des-
cripcién de hardware definida en el DeviceTree base de una plataforma, sin
alterar los archivos originales. Se utiliza para personalizar la configuracién
de periféricos o agregar nuevos dispositivos, manteniendo la portabilidad y
reutilizacién del cédigo.

nrfz: biblioteca de controladores de bajo nivel desarrollada por Nordic Se-
miconductor que proporciona acceso directo a los periféricos del microcon-
trolador.

Requerimientos

Se definen requerimientos de firmware necesarios para garantizar el control
adecuado del hardware desarrollado y la interaccién de la plataforma vestible con
la aplicacién de usuario (PC). Estos requerimientos constituyen principalmente
extensiones sobre la implementacién heredada, con el objetivo de adaptarla a las
nuevas capacidades del sistema.
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4.4. Arquitectura Heredada de WeAreBLEps

4.4. Arquitectura Heredada de WeAreBLEps

El firmware provisto fue desarrollado en el entorno nRF Connect SDK v2.6.0
de Nordic Semiconductor, sobre una arquitectura modular basada en Zephyr y
nrfzr. Su funcién principal es la captura de senales de ECG y BCG en un disposi-
tivo vestible, configurable mediante comandos BLE enviados desde una aplicacion
de usuario (PC). A nivel de aplicacién, el firmware se organiza en los siguientes
modulos principales:

= Médulo BLE: Gestiona la comunicaciéon inalambrica. Maneja el adverti-
sing, conexiones GATT, la negociacién de MTU y PHY, y re-anuncia au-
tométicamente al desconectarse. Expone dos servicios: uno de muestreo (no-
tificaciones con muestras ADC y baterfa) y uno de configuracién (permite
al cliente reconfigurar el ADC via escritura BLE).

= Médulo de Adquisicién de Senales: Controla el SAADC (ADC de 12
bits) del uC. Muestrea hasta dos canales anal6gicos a frecuencia configurable
mediante un Timer. Ademads, realiza un muestreo periédico de la bateria del
dispositivo.

= Mdédulo GPIO: Controla un potenciémetro digital externo a través de dos
pines GPIO (CS y UD). Permite incrementar o decrementar su valor (con o
sin guardado en EEPROM), lo que permite ajustar la ganancia del front-end
analégico.

» Médulo Power (Timer + PPI en el cédigo): gestiona el encendido y
apagado del muestreo en funcién del estado de la conexiéon BLE.

Esta separaciéon permite extender cada moédulo de forma independiente sin
reescribir el flujo completo, lo cual fue determinante para el desarrollo de este
trabajo.

La tomada de la documentacién de WeAreBLEps [2], muestra el
diagrama de bloques del firmware original. En el nivel superior se encuentra la
capa de aplicaciéon (WeArBLEPS-Aplicacion), que contiene el médulo BLE y el
médulo de adquisicion de sefiales con sus submédulos de Timer, ADC y PPI. A
su lado se ubican los médulos GPIO y Power. Estos mddulos se apoyan sobre el
kernel de Zephyr, sus drivers y librerias, que a su vez abstraen el acceso a los
periféricos de hardware (Timer, ADC, GPIO, PPI y BLE) del microcontrolador.
Las extensiones implementadas en este trabajo operan sobre la capa de aplicacién,
preservando la estructura de capas inferiores. La ilustra a alto nivel el
flujo de adquisicién de datos del SAADC y su transmisién mediante BLE.

4.5. Extensiones Implementadas En Este Trabajo

Con el objetivo de mantener actualizada la base de cédigo heredada se realiza-
ron las actualizaciones necesarias en el firmware para asegurar su compatibilidad
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Figura 4.1: Diagrama de bloques del firmware de WeAreBLEps , mostrando la organizaciéon
jerarquica de médulos y submédulos.
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Figura 4.2: Diagrama de alto nivel del flujo de adquisiciéon y transmisién de muestras en el
firmware.

con la versién ma&s reciente disponible al inicio del proyecto, nRF Connect SDK
v3.0.0. Este proceso implicé el reemplazo de métodos en desuso tanto de Zephyr
como de nrfz.

4.5.1. Adquisicion en Mdltiples Canales con Selecciéon Dinamica

Se extendié el médulo ADC para soportar tres modos de adquisicién selec-
cionables en tiempo de ejecucién: canal BCG tunicamente (AINO), canal ECG
unicamente (AIN1), o ambos canales de forma simultdnea. Dicha seleccién se
realiza mediante la funcién ladc_configure channels(uint8_t channelNumber,
uint8_t selectedChannel), invocada desde el handler BLE que atiende a escri-
turas en la configuracion del numero de canales a muestrear.
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4.5. Extensiones Implementadas En Este Trabajo

Canal CS (Chip Select) U/D (Up/Down)

BCG  GPIO P0.29 (active low) GPIO P0.28
ECG GPIO P0.5 (active low) GPIO P0.4

Tabla 4.1: Pines GPIO asignados al control de los potenciémetros digitales por canal.

Al configurar el muestreo de un tnico canal, el canal seleccionado (BCG o ECG)
se asigna al indice 0 del SAADC. Luego, el médulo ADC adquiere la muestra a
partir de la interrupcién del periférico y es posteriormente agregada al buffer de
transmisiéon BLE. Por otro lado, al configurar al dispositivo para la adquisicién de
ambas sefales, se asigna al BCG al indice 0 (AINO) y el ECG al indice 1 (AIN1).
Ambas muestras son adquiridas y almacenadas de manera alternada en el buffer
de transmisiéon como se muestra a continuacién:

[BCGo, ECGo, BCG1, ECGy, ..., BCGsg, ECGsg).

El tamano del buffer se mantiene fijo en 120 muestras de tipo int16_t indepen-
dientemente del nimero de canales activos, y los datos son enviados una vez que
el buffer se llena. Al capturar ambos canales, cada canal aporta 60 muestras por
paquete BLE, por lo que el throughput hacia la PC se duplica respecto al modo de
canal inico. La separacion de las muestras entrelazadas se realiza en la aplicacién

de usuario, como se describe en el [capitulo 5

4.5.2. Ganancia Independiente por Canal

La ganancia de la primera etapa de los canales de ECG y BCG es controlable
mediante potenciémetros digital MCP4022, que cuenta con 64 posiciones de wiper
(0-63). Cada canal dispone de lineas de control del potenciémetro independientes,
U/D (up/down) y CS (chip select), declaradas en el overlay de la placa:

Se define el siguiente conjunto de funciones para el control de los potenciéme-
tros digitales MCP4022, cada una de las cuales genera un pulso en la linea U/D
con la linea CS activa para incrementar o decrementar la posicion del wiper en un
paso:

void increment_pot_bcg(void);

( )
void decrement_pot_bcg(void);
void increment_pot_ecg(void)
void decrement_pot_ecg(void);

9

Estas funciones son llamadas en los callbacks BLE asociados a las solicitudes de
cambio de ganancia de los canales de ECG y BCG comandados desde la aplicacién
de escritorio (PC).

Cada llamada modifica la posicién del wiper en una unidad dentro del rango de
64 posiciones (0-63), lo que se traduce en un cambio incremental en la resistencia
de realimentacién de la primera etapa del AFE y, por lo tanto, en su ganancia

(véase seccion 3.3)).

65



Capitulo 4. Firmware

4.5.3. Extensién del Protocolo de Configuracion BLE

Se extendié el protocolo de configuracién BLE heredado de WeAreBLEps in-
corporando nuevos opcodes para el control de la ganancia independiente de cada
canal y la seleccion del canal de adquisicién activo. El protocolo mantiene el for-
mato de trama de 3 bytes: [opcode, data_lo, data_hi], donde el valor de 16
bits se transmite en formato little-endian:

value = (data[2] < 8) | data[1]. (4.1)

La[tabla 4.2[lista los opcodes heredados de WeAreBLEps [2| y latabla 4.3|los

incorporados en este trabajo.

Parametro Opcode  Value
Cantidad de canales 0x01 1-2
Frecuencia de muestreo 0x02 20-10000

Ganancia del AFE (incrementar) 0x03 —
Ganancia del AFE (decrementar)  0x04 —

Tabla 4.2: Opcodes del protocolo de configuracién BLE heredados de WeAreBLEps [2].

Parametro Opcode Payload
Seleccion de canal activo 0x01 [n_ch, ch_sel]
Frecuencia de muestreo 0x02 [freq-lo, freq-hi]
Ganancia BCG (incrementar) 0x06 [0x00, 0x00]
Ganancia BCG (decrementar) 0x07 [0x00, 0x00]
Ganancia ECG (incrementar) 0x08 [0x00, 0x00]
Ganancia ECG (decrementar) 0x09 [0x00, 0x00]

Tabla 4.3: Opcodes incorporados en este trabajo. Para el opcode 0x01, n_ch indica el ndimero
de canales (1 6 2) y ch_sel el canal activo en modo de canal dnico (0 = BCG, 1 = ECG).
Para 0x02, el valor de frecuencia se transmite en formato little-endian de 16 bits.

4.5.4. Adaptacién de Hardware con Overlays

Se definié un overlay de placa para adaptar el firmware al hardware desarro-
llado en este trabajo. Este archivo especifica el mapeo de pines de control de los
potenciémetros digitales de ambos canales, consistente con la y des-
habilita los periféricos no utilizados para evitar conflictos y reducir el consumo
energético.

A continuacién se muestra un fragmento representativo del overlay utilizado:
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Listing 4.1: Fragmento del overlay de placa utilizado en este trabajo.

/A
digitalpot {
compatible = "gpio-keys";
/% Canal BCG - J301 */
pot_bcg_cs: pot_bcg_cs {
label = "Digital Pot BCG CS";
gpios = <&gpioO 29 GPIO_ACTIVE_LOW>;
s
pot_bcg_ud: pot_bcg_ud {
label = "Digital Pot BCG UD";
gpios = <&gpio0 28 GPIO_ACTIVE_HIGH>;
3
/* Canal ECG - J301 */
pot_ecg_cs: pot_ecg_cs {
label = "Digital Pot ECG CS";
gpios = <&gpio0 5 GPIO_ACTIVE_LOW>;
s
pot_ecg_ud: pot_ecg_ud {
label = "Digital Pot ECG UD";
gpios = <&gpio0 4 GPIO_ACTIVE_HIGH>;
s
3
s
/* Perifericos deshabilitados */
&spi0O { status = "disabled"; };
&spil { status = "disabled"; };
&spi2 { status = "disabled"; };
&spi3 { status = "disabled"; };
&qspi { status = "disabled"; };

Las lineas CS se declaran como GPIO_ACTIVE_LOW, el potenciémetro se selec-
ciona llevando el pin a nivel bajo. Se deshabilitan todos los buses SPI (spi0—spi3
y gqspi) para evitar conflictos de pines, dado que el nRF52840 comparte algunos
GPIOs entre el SAADC y el controlador SPI interno del médulo Seeed XTAO BLE.

Este enfoque mantiene la logica de aplicacién desacoplada de los detalles de
ruteo fisico, facilitando la portabilidad ante futuras revisiones de hardware.

4.6. Resultados

Se implementaron las extensiones de firmware necesarias para operar el dis-

positivo disenado en el El médulo de adquisicién fue extendido para

67




Capitulo 4. Firmware

soportar tres modos seleccionables en tiempo de ejecuciéon (BCG, ECG o ambos)
desde la aplicacién de escritorio (PC). El control de ganancia, originalmente limita-
do a un unico canal, fue extendido para operar de forma independiente sobre cada
canal mediante potenciémetros digitales MCP4022 con lineas de control dedica-
das. El protocolo BLE fue ampliado con cuatro opcodes adicionales (0x06-0x09)
para gestionar la ganancia de cada canal de forma remota, complementando los
opcodes heredados. Finalmente, se definié un overlay de devicetree que desacopla
la asignacion de pines del cédigo de aplicacion, facilitando la portabilidad ante
futuras revisiones del hardware.

La resume las extensiones implementadas sobre la base heredada de
WeAreBLEps.

Componente Base heredada Este trabajo

Canales de adquisi- 1 canal fijo BCG, ECG o ambos, se-
cion leccionable por BLE
Control de ganan- Canal ECG tnico Canal ECG y BCG inde-
cia pendientes

Protocolo BLE Opcodes 0x01-0x04 Opcodes adicionales (ver

tabla 4.3])
Adaptacién de PCB disenada por WeA- Qverlay especifico para
hardware reBLEps PCB de este trabajo

Tabla 4.4: Resumen comparativo de extensiones de firmware respecto a [2].

En conjunto, las extensiones implementadas habilitan la operacion completa
del dispositivo disenado desde la aplicacién de usuario, cuyo desarrollo se describe
en el La transmisién de muestras entrelazadas en modo de dos canales
requiere que la aplicacién separe los datos recibidos, aspecto que se aborda en
dicho capitulo.
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Capitulo 5

Software

5.1. Introduccién

En los capitulos anteriores se describié el diseno de un dispositivo vestible
capaz de adquirir sefiales de ECG y BCG de forma simultédnea (capitulo 3)), y
un firmware que permite configurar dindmicamente los canales de adquisicion,
la frecuencia de muestreo y la ganancia independiente de cada canal mediante
comandos BLE . Para que estas capacidades sean accesibles al usuario
final, es necesaria una aplicacién que gestione la conexién inaldmbrica, exponga
los controles de configuracién y permita visualizar las senales adquiridas en tiempo
real.

Este capitulo presenta el software desarrollado con ese objetivo. Al igual que
el firmware, se toma como punto de partida la implementacién previa realizada
en WeAreBLEps [2], la cual fue extendida para incorporar las funcionalidades
requeridas por el nuevo sistema: selecciéon dinamica de canal de adquisicién, control
de ganancia independiente por canal y procesamiento de muestras entrelazadas
provenientes del modo de dos canales.

5.2.  Requerimientos

Se definen los siguientes requerimientos del software con el objetivo de garan-
tizar la correcta interaccién con el firmware desarrollado.

= Establecer y mantener la conexién BLE con el dispositivo.
= Permitir la adquisiciéon continua de datos en tiempo real.
» Visualizar las seniales adquiridas de forma clara e intuitiva.

= Configurar de manera remota la ganancia de cada canal de forma indepen-
diente.

» Permitir la seleccién del canal a visualizar (individual o simulténeo).
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5.3. Aplicacion Heredada

La aplicacién heredada, desarrollada en WeAreBLEpsEI [2], constituye una in-
terfaz gréafica de escritorio implementada en Python que permite operar un dispo-
sitivo vestible de adquisicién de seniales fisiolégicas a través de BLE. A alto nivel, la
aplicacién resuelve tres funciones principales: la gestién de la conexién inalambrica
con el dispositivo (descubrimiento, conexién, negociacién de pardmetros BLE), la
recepcién y visualizacién en tiempo real de las muestras adquiridas por el ADC,
y la configuracién remota de pardmetros del sistema (frecuencia de muestreo y
ganancia).

Lalfigura 5.1 muestra una captura de la interfaz heredada. En el panel izquierdo
se observan los controles de adquisicién (inicio y detencién del muestreo, seleccién
de frecuencia), un control de ganancia que opera sobre un tnico canal, y ajustes
de visualizacién (escala de tensién y escala temporal). En el panel derecho se
visualizan las senales adquiridas en tiempo real. La aplicacién permite ademas la
exportacion de los datos capturados a un archivo CSV tnico.

La arquitectura de la aplicacién se organiza en dos clases principales:
ADCInterface, que encapsula la comunicacién BLE y el procesamiento de las
muestras recibidas, y GraphicInterface, que implementa la interfaz grafica y los
controles de usuario. Esta separacién fue preservada en las extensiones realizadas
en este trabajo.

Channel 1 Data

5000

4000
Stop ADC sampling ] 3000

2000
Crannets -

Voltage (mV)

Frequency (H2) 1000

-0.20 -0.15 -0.10 —-0.05 0.00 0.05 0.10 0.15 0.20
N Time (s)

Time Scale (s): 5000 Channel 2 Data

4000

@@ Trigger OFF/ON
3000

2000

Voltage (mV)

Help 1000

0
-0.20 -0.15 -0.10 —0.05 0.00 0.05 0.10 0.15 0.20
Time (s)

Figura 5.1: Captura de la interfaz de la aplicacién heredada de WeAreBLEps [2]|. Se observan
los controles de adquisicién y ganancia en el panel izquierdo, y la visualizacién en tiempo real
de las seiiales en el panel derecho.

'Repositorio de WeAreBLEps: https://gitlab.fing.edu.uy/pilar.suarez/
wearbleps
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5.4. Cambios Introducidos en Este Trabajo

5.4. Cambios Introducidos en Este Trabajo

Las extensiones se concentraron en las dos clases existentes, ADCInterface y
GraphicInterface, preservando la arquitectura heredada. En ADCInterface se
incorporé el soporte para las nuevas capacidades del firmware: seleccion dindmica
de canal, control de ganancia independiente y separacién de muestras entrelaza-
das. En GraphicInterface se anadieron los controles visuales correspondientes y
herramientas de andlisis adicionales.

5.4.1. Extensiones en ADCInterface

La clase ADCInterface actiia como capa de abstraccién entre la interfaz grafica
y la comunicacién BLE con el dispositivo. Las extensiones incorporadas en este
trabajo anaden soporte para la seleccion dindamica de canal, el control de ganancia
independiente por canal y el procesamiento de muestras cuando se capturan ambos
canales en simultaneo.

Métodos de Configuracién

Se incorporaron los siguientes métodos de configuracién remota:

= set_number_of channels(selected channel): envia el comando
[CHANNEL_OPCODE, channel number, selected channel] al dispositi-
vo. El campo selected channel distingue BCG (0) o ECG (1) en modo de
canal tnico. Antes del envio, vacia los buffers de datos y de visualizacién
para evitar que muestras de la configuracién anterior contaminen la nueva.

» increase bcg gain() / decrease bcg gain() / increase_ecg gain() /
decrease_ecg_gain(): cada uno envia un payload de 2 bytes [opcode,
0x00] con el opcode correspondiente (0x06-0x09). Son métodos async invo-
cados desde el event loop de asyncio que corre en un hilo dedicado.

Recepcién y Procesamiento de Muestras

El método notification_handler () es el callback central de recepcién de da-
tos que distingue el modo de canal activo mediante shared _data.channel number
y procesa las muestras segtin el modo:

= Modo de canal tnico: procesa las 120 muestras int16_t en formato little-
endian provenientes del dispositivo y convierte las muestras crudas a unida-
des de tensién.

= Modo de dos canales: separa las muestras entrelazadas producidas por el
SAADC, deshaciendo el buffer generado por el firmware (subseccion 4.5.1)).

[BCGo, ECGo, BCG1, ECGy, ..., BCGsg, ECGso).
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Capitulo 5. Software

5.4.2. Extensiones en GraphicInterface

La clase GraphicInterface fue extendida para exponer al usuario los controles
necesarios para operar las nuevas capacidades del sistema. La muestra,
la interfaz actual con todos los controles incorporados en este trabajo. Las incor-
poraciones se organizan en tres grupos: seleccién de canal, control de ganancia y
herramientas de analisis.

§ wenrBLEPs

= S . j::: BCG Channel Data N
s
e R MW ‘*Wﬂ I i |
— R (i | | w i ”gf M i ‘Mﬂ;"WWJ W"fﬂw‘% J“”“WW\“‘”W‘{ I
o |

-2.0 -15 -1.0 -0.5 0.0 0.5 10 15 2.0
Time (s)

Figura 5.2: Interfaz de usuario actual, mostrando los controles incorporados en este trabajo
sobre la base heredada de WeAreBLEps |2]. Las sefiales mostradas como BCG y ECG son
ilustrativas.

Mend de Seleccién de Canal

Se incorporé un menu de seleccién de canal que permite al usuario elegir
entre modo de canal nico y modo de dos canales. Al seleccionar modo de canal
Unico, aparece un submentd secundario con las opciones BCG Channel y ECG
Channel (ver , implementado en show_single_channel menu().
La  seleccion  actualiza  shared data.channel number y delega en
adc_interface.set number_of channels(), lo que desencadena la reconfi-
guracién atomica del SAADC en firmware descrita en la [subseccién 4.5.1]

Mend de Control de Ganancia

Se incorpord un menti de dos niveles para el control independiente de ganan-
cia. En el primer nivel el usuario selecciona el canal a ajustar (ver [figura 5.4),
almacenado en self.selected gain channel. En el segundo nivel se presentan
botones de incremento y decremento que invocan los métodos correspondientes de
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Figura 5.3: Men( de seleccion de canal con submeni canal tnico desplegado.

Gain Contral (+/1): BCG

Figura 5.4: Men( de control de ganancia con seleccién de canal.

ADCInterface. La eleccién del canal de ganancia es independiente del canal de
adquisicién activo, lo que permite, por ejemplo, ajustar la ganancia del canal ECG
mientras se visualiza inicamente el BCG.

Herramientas de Analisis Adicionales

Se extienden las herramientas de analisis interactivo de la aplicacion de modo
que la aplicacién permite:

= Exportacion de archivos .csv por canal: se modifica la escritura de los
.csv de captura para generar dos archivos independientes (uno por canal,
csv_file_chO y csv_file_chl), en lugar de un tunico archivo para ambos.
Adicionalmente, se cambia el esquema de escritura: los datos se escriben
en tiempo real sobre los archivos .csv, en lugar de hacerlo al finalizar la
adquisicién. Esta mejora permitiria integrar los archivos generados en un
pipeline de procesamiento orientado a la obtencion de tiempos caracteristicos
en tiempo real.

= Modo oscuro: la interfaz soporta un modo de visualizacién oscuro
(self.dark mode), configurable por el usuario.
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= Cursores de medicion: mediante clic derecho el usuario puede ubicar hasta
dos cursores verticales sobre el grafico. La diferencia temporal y de ampli-
tud entre ambos cursores se muestra en pantalla, facilitando la medicién de
intervalos de interés clinico.

s Indicadores de rendimiento: se incorporaron un indicador de tasa de da-
tos en tiempo real (current data rate) y un contador de paquetes perdidos
(dropped_packets), ttiles para evaluar la calidad del enlace BLE durante
una sesién de adquisicién.

5.5. Resultados

Se implementaron las extensiones de software necesarias para operar las nuevas
capacidades del dispositivo desde la aplicaciéon de usuario. La clase ADCInterface
fue extendida para soportar la selecciéon dindmica de canal, el control de ganan-
cia independiente mediante los opcodes 0x06 y 0x09 del protocolo BLE extendido
, y la separacién automadtica de muestras entrelazadas en modo de dos
canales. La clase GraphicInterface incorporé los controles visuales correspon-
dientes, junto con herramientas de anélisis adicionales: cursores de medicién, modo
oscuro y exportacién de archivos CSV independientes por canal.

La resume las extensiones introducidas sobre la aplicacién heredada
de WeAreBLEps.

Componente Base heredada Este trabajo

Control de ganancia  Canal tinico BCG y ECG independientes

Seleccion de canal Canal tnico o multiple BCG, ECG o ambos, con sub-
menu dedicado

Procesamiento Canal tinico Automatico para ambos cana-
les

Exportacion CSV Archivo tnico Archivos independientes por
canal

Tabla 5.1: Resumen comparativo de extensiones de software respecto a WeAreBLEps [2].
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Capitulo 6

Estimacion del PE P con el Dispositivo
Disenado

6.1. Introduccién

En el se demostro la factibilidad de estimar el PEP de forma ves-
tible, utilizando senales de ECG y BCG adquiridas con un dispositivo previo y
registros de ecocardiografia Doppler como referencia clinica. El anélisis concluyé
que el dispositivo vestible presenta una capacidad de estimacion comparable a la
del ecografo Doppler y un mayor margen de mejora, dado que sus fuentes de incer-
tidumbre son controlables por disenio. En particular, se identificé que la frecuencia
de muestreo constituye la principal variable que permite reducir la incertidumbre
temporal.

Los capitulos y [b] describieron el disenio e implementacién del nuevo dispo-
sitivo, que incorpora las mejoras motivadas por dicho andlisis: ganancia ajustable
por canal, adquisicion simultanea de ECG y BCG, y frecuencia de muestreo con-
figurable hasta 10 kHz.

El presente capitulo cierra el ciclo, describiendo el procedimiento empleado pa-
ra estimar el PE P mediante post-procesamiento a partir de las senales adquiridas
con el dispositivo disenado. Se detalla el experimento realizado, el procesamiento
de senales aplicado, la adaptacion de los algoritmos de deteccion de tiempos ca-
racteristicos y el andlisis de incertidumbre asociado. Los resultados numéricos se

presentan en [capitulo 7|

6.2. Descripcion del Experimento

Con el objetivo de evaluar la capacidad del dispositivo disenado para estimar
el PEP, se realizé una sesiéon de adquisicion de senales de ECG y BCG sobre un
tnico sujeto en condicién de reposo (condicién basal).



Capitulo 6. Estimacién del PEP con el Dispositivo Disefiado

6.2.1. Configuracién

El dispositivo disenado fue anclado mecénicamente a una cinta deportiva con
electrodos secos para la captura del ECG, y el acelerémetro ADXL327 integrado
en el PCB proporcioné la senial de BCG. La ganancia de cada canal fue ajustada
desde la aplicacion de usuario de modo que las senales ocuparan el rango dinamico
disponible del SAADC sin saturacién. Se configuré el sistema en modo de adquisi-
cién de dos canales con una frecuencia de muestreo de fs = 1kHz, tasa adoptada
para mejorar la resoluciéon temporal respecto a los 250 Hz del dispositivo previo y
reducir asi la contribucién op a la incertidumbre definida en la [subseccion 2.4.1]

6.2.2. Datos Obtenidos

La captura comprende una grabacién continua de ambos canales, de la cual
se extrajeron 13 ciclos cardiacos completos para el analisis. Las senales fueron
exportadas a archivos CSV independientes por canal mediante la funcionalidad

incorporada en la aplicacién de usuario (véase [seccion 5.4)).

6.3. Procesamiento de Senales

Se identifican tres componentes principales de ruido presentes en las senales
crudas de ECG y BCG:

= Componente debido a la salida del LDO: artefacto periédico originado
en la respuesta transitoria del regulador LDO ante cada encendido de radio
para la transmisién de datos por BLE identificada en la [subseccién 3.7.5
Su frecuencia fundamental y potencia dependen de la frecuencia de mues-
treo del ADC: a mayor frecuencia, el buffer de 120 muestras se llena mas
rapido, aumentando tanto la frecuencia fundamental como la potencia de
las componentes de alta frecuencia del ruido (véase [subseccion 4.5.1f). Una
comparacién de las diferencias en el ruido respecto a la frecuencia de mues-
treo para ambos canales se ilustra en la donde se aprecia que el
ruido para una frecuencia de muestreo de 1 kH z tiene mayor potencia que
su contraparte a frecuencia de muestreo de 250 H z.

= Ruido efectivo que afecta a las senales fisiolégicas en condiciones
de uso: contribuciones de ruido externas al canal de acondicionamiento,
que incluyen el ruido térmico de la impedancia de contacto de los electrodos
secos, el ruido propio del acelerémetro ADXL327 y artefactos de movimiento,
entre otros.

= Ruido intrinseco del AFE para ambos canales: ruido asociado a los

amplificadores operacionales, amplificador de instrumentaciéon y componen-
tes pasivos utilizados en el diseno.
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6.3. Procesamiento de Sefiales

0 — fs=1000 Hz
fs =250 Hz
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Figura 6.1: FFT del ruido de los canales ECG y BCG para frecuencias de muestreo del ADC de
250 Hz (linea discontinua) y 1 kHz (linea continua). La regién sombreada verde indica el ancho
de banda de interés (6-30Hz). Las medidas se realizan para la entrada diferencial del ECG

cortocircuitada y la entrada del BCG conectada a tierra, alimentando el sistema con bateria a
través del LDO del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840.

Estas tres componentes se superponen a la senal fisiolégica en la banda de
interés [6, 30] Hz, comprometiendo la deteccién algoritmica de los tiempos carac-
teristicos si no se realiza un preprocesamiento.

A diferencia de las senales del dispositivo previo, que ya habian sido filtradas
digitalmente en etapas anteriores al almacenamiento, las senales del dispositivo
disenado se almacenan sin filtrado digital, por lo que el preprocesamiento descrito
a continuacién es necesario.

6.3.1. Diseno del Filtro FIR

Se disend un filtro FIR pasa-bajos con los siguientes parametros:

= Frecuencia de corte: f. = 40 Hz.
= Numero de coeficientes: N = 501.
» Método de diseno: ventana rectangular (firwin, scipy [18]).

» Aplicacién: convolucién directa (1filter, scipy [18]).

La eleccién de f. = 40Hz responde a un compromiso: es lo suficientemente
alta para preservar la banda de interés del ECG y BCG ([6, 30] Hz) sin atenuacién
significativa, y lo suficientemente baja para rechazar los componentes de ruido
por encima de dicha frecuencia. No obstante, la frecuencia fundamental (10 Hz)
artefactual a la salida del LDO y sus primeros arménicos caen dentro de la banda
de interés, por lo que no son eliminados por este filtro; su presencia constituye una
limitacién inherente al sistema actual y se discute en la [subseccion 3.7.5]
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Sin filtrar
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Figura 6.2: Sefiales de ECG y BCG antes y después de aplicar el filtro FIR pasa-bajos de 40 Hz.
La sefial filtrada se muestra compensada por el retardo de grupo de 250 muestras (7 = 0,255s).

El orden N = 501 fue seleccionado para lograr una transicién suficientemente
abrupta en la banda de rechazo. Al tratarse de un filtro FIR de fase lineal, su
retardo de grupo es constante e igual a 7 = (IV — 1)/(2fs) = 250/1000 = 0,25,
equivalente a 250 muestras a fs = 1 kHz.

6.3.2. Aplicacién del Filtro

Se utilizé el mismo filtro para ambas senales (ECG y BCG) a fin de no introdu-
cir desfasajes relativos de origen digital entre ellas. Esta decision es fundamental:
dado que el PEP se estima como la diferencia temporal 17 — T entre eventos de
senales distintas, cualquier desfasaje diferencial entre canales se propagaria direc-
tamente como un error sistemdtico en la estimacion.

Tras el filtrado, las sefiales fueron compensadas por el retardo de grupo de 250
muestras, desplazandolas temporalmente para restituir la alineacion con las seniales
originales. En la se ilustran las senales de ECG y BCG antes y después
del filtrado, donde se aprecia la reduccion las componentes de alta frecuencia y la
presencia de residuos de baja frecuencia, asociados a los arménicos del regulador
que caen fuera y dentro de la banda pasante del filtro, respectivamente.

6.4. Estimacion de Tiempos Caracteristicos
Para cada ciclo cardiaco, el PEP se estima como
PEP =17 — Tk, (6.1)

donde T es el tiempo de pico R del ECG y 17 es el tiempo de evento I del BCG,
siguiendo la definicién adoptada en la ecuacién ([2.1)).
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T T T T T f T
1.0 15 2.0 2.5 3.0 3.5 4.0 4.5
Tiempo (s)

Figura 6.3: Estimacién del PEP a partir del ECG y BCG muestreados por el dispositivo disefiado
a fs = 1 kHz. Los marcadores A y e indican los picos R e | respectivamente. Las flechas verdes
sefalan el intervalo R—I de cada ciclo, tomado como estimacién del PEP.

6.4.1. Deteccién del Pico R (TR)

Se empled la funcién find peaks de la libreria scipy [18] con los mismos cri-
terios morfoldgicos descritos en la [subseccidén 2.4.1] Los pardmetros de deteccion
fueron adaptados a la frecuencia de muestreo de 1 kHz:

» Distancia minima entre picos: [0,27, 3]s, equivalente a [270, 3000] muestras
(rango de frecuencia cardiaca [20, 220] latidos por minuto).

» Ancho de pico R: [8, 60]ms, equivalente a [8, 60] muestras.

» Prominencia minima: 50 % de la media de la sefial.

La mayor resolucion temporal respecto al dispositivo previo permite una loca-
lizacion maés precisa de los maximos: esta pasa de 4ms a 1ms.

6.4.2. Deteccién del Evento | (77)

Aligual que en lafsubseccidon 2.4.1] el evento I se identifica como el primer mini-
mo relativo en el BCG posterior al intervalo QRS del ECG. La deteccién requiere
primero identificar los picos S (deflexién negativa inmediatamente posterior a cada
pico R) mediante una inversién de la porcién negativa de la senal y aplicacién de
find peaks, y luego buscar el minimo relativo del BCG posterior al instante del
pico S.

El procedimiento es idéntico al empleado para el dispositivo previo, con la
diferencia de que las senales de entrada estan filtradas segin lo descrito en la
seccion 6.3] El filtrado mejora la deteccidn del evento I al reducir las oscilaciones
espurias que podrian generar minimos locales falsos.

En la se ilustran los tiempos T y T estimados para cuatro ciclos
cardiacos capturados por el dispositivo disenado, junto con el intervalo R — [
tomado como estimaciéon del PEP.
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6.5. Analisis de Incertidumbre

Partiendo del marco desarrollado en la[subseccidon 2.4.1] cada tiempo estimado
se expresa como

Tr=Tr + ATg
T, =Ty + ATy,

donde las incertidumbres se descomponen en tres contribuciones:

{ATR—URT—FO'RC—FO'RN (62)

AT]:U[T-F(T]C +Ory-

A continuacién se evalia cada término para el dispositivo disenado.

6.5.1. Resolucién Temporal (o7)

La incertidumbre por muestreo depende del periodo de muestreo Ts = 1/ fs.
Para f; = 1kHz:
ORp = 01, = Ts = 1ms,

lo que representa una mejora por un factor x4 respecto al dispositivo previo
(or = 4ms a 250Hz). Este término fue la motivacién principal para adoptar
una frecuencia de muestreo mayor.

6.5.2. Cuantizacién (o¢)
Al emplear el SAADC de 12 bits del nRF52840, el paso de cuantizacién es

Aq = 3,3/212V. Aplicando la expresién derivada en el

oo = 249 ~ O ms,
[5(#%)]

dado que las curvaturas |3| en los puntos de deteccién son del orden de 10%V/s?

(véase la[tabla C.12)) esta contribucién resulta despreciable.

6.5.3. Ruido (UN)

A diferencia del dispositivo previo, donde la contribucién del ruido no pudo
estimarse por carecer de caracterizacién del canal, el dispositivo disenado permite
cuantificar esta contribucion gracias a las mediciones de ruido realizadas en la
lsubseccion 3.7.5

La incertidumbre debida al ruido se estima mediante la expresion derivada en

o) Fdice B}
1,15 f—
oN = ) Var[n/],
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6.6. Caélculo del PEP e Incertidumbre Asociada

donde s”(t*) es la curvatura de la sefial en el punto de deteccién y @[n/ | esla
varianza estimada de la derivada del ruido, calculada por diferencias finitas sobre
la realizacion disponible.

Se consideran dos escenarios: un caso favorable donde el ruido se acopla ni-
camente a partir del AFE (a = 1), y un caso desfavorable que incorpora el ruido
acoplado por los electrodos y el acelerémetro (agcg = 3,6, apcg = 7,6), valores
estimados a partir de las diferencias espectrales observadas en la Se
adopta el escenario desfavorable para el célculo de incertidumbre. El desarrollo
completo y los valores ciclo a ciclo se presentan en la Seccién [B.2.1] del apéndice Bl

Para obtener una incertidumbre asociada al ruido tnica y global, se toman los
promedios ciclo a ciclo para los picos R y eventos 1. Los valores de incertidumbre
medios resultantes son:

{O'RN = 1,7ms

o1y = 3,5ms.

6.6. Calculo del PEP e Incertidumbre Asociada

Las estimaciones de PEP y sus incertidumbres se obtienen como

PEP =Ty — Tr
APEP = AT[ —+ ATR.

Sustituyendo en la se obtiene:

ATp =0R, +0Rry +0ry 21 4+0+1,7=27ms
ATr =01, +01,+01y, 140+ 3,5 =4,5ms.

La incertidumbre APEP es Unica y global para todas las estimaciones, ya que
las contribuciones o, 0¢ v on estimadas también lo son. Su valor resulta:

APEP = ATy + ATr = 4,5 + 2,7 = 7,2 ms. (6.4)

Las medidas de PEP para cada ciclo cardiaco se encuentran en la
del Se estima el PEP medio con su respectiva incertidumbre tomando
el promedio de los PEP:

PEP = (53 £ 7) ms. (6.5)

Este valor es concordante con el rango de valores tipicos para adultos en reposo y
con la medida promedio de PE P obtenida con el dispositivo previo en la ecuacién
(12.4.2)).

La incertidumbre relativa asociada a la medida es:

_APEP 172

- = ~ 14 %.
YRTTBEP 53 0
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Capitulo 6. Estimacién del PEP con el Dispositivo Disefiado

6.7. Analisis de Resultados

La incertidumbre relativa asociada a la medida promedio del PEP en el dis-
positivo disenado (ugr ~ 14 %) es un 1% mayor que la incertidumbre relativa de
la medida para el dispositivo previo, reportada en la ecuacién .

Esta comparacion debe interpretarse con cautela: la incertidumbre del dispo-
sitivo previo constituia Unicamente una cota minima, ya que no se contabilizaba
la contribucién del ruido. En el dispositivo disenado, dicha contribucién si es con-
siderada, por lo que la incertidumbre obtenida representa una estimacion mas
completa. En este contexto, los valores resultantes son razonables y la diferencia
relativa del 1% no representa un deterioro real de la precisién del sistema.

Se observa ademas que la contribucién dominante a la incertidumbre para los
tiempos 17 y Tr es el ruido (oy), y no la resolucién temporal. Esto contrasta con
el dispositivo previo, donde o7 era la contribucién dominante y ox no se estimaba.
La mejora en resolucién temporal lograda al pasar de 250 Hz a 1kHz es efectiva
(o7 se reduce de 4ms a 1ms), pero su impacto sobre la incertidumbre total queda
enmascarado por la contribucién del ruido del regulador.

Los resultados del andlisis de incertidumbre revelan un compromiso inherente
entre la frecuencia de muestreo y el ruido inducido por el regulador. Aumentar f
reduce op = 1/ fs, pero incrementa el volumen de datos a transmitir por BLE, lo
que exige encender la radio con mayor frecuencia para el envio de notificaciones,
aumentando significativamente el nivel de ruido en los canales de adquisicion.

Existe entonces un punto de operacién 6ptimo para fs; que minimiza la incerti-
dumbre total APEP: por debajo de este punto domina o7, y por encima domina
on. La frecuencia de 1kHz adoptada en este trabajo se sitia en la zona donde
on yva es dominante, lo que indica que mejoras adicionales en la incertidumbre
requeriran abordar la fuente de ruido antes que seguir aumentando la tasa de
muestreo.
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Capitulo 7

Resultados

7.1. Introduccién

Este capitulo presenta los principales resultados del trabajo.

En primer lugar, se describen los resultados del andlisis de factibilidad para la
estimacion del PEP de forma vestible, realizado a partir de sefiales provistas por
[3]. Este anélisis combina mediciones con el dispositivo vestible previo y registros
de ecocardiografia Doppler como referencia clinica, y motiva el diseno del nuevo
dispositivo desarrollado en este trabajo.

A continuacidn, se presentan los resultados del diseno e implementacion del dis-
positivo vestible, capaz de adquirir senales de ECG y BCG de forma simultdanea
con ganancia ajustable por canal. Finalmente, se describen las extensiones rea-
lizadas sobre la base heredada de WeAreBLEps [2], tanto en firmware como en
software, que permiten operar y configurar el dispositivo desde una aplicacién de
usuario.

7.2. Analisis de Factibilidad de Estimacion del PE P de
Forma Vestible

A partir de una sesién clinica en la que se adquirieron simultdneamente sefiales
de ECG y BCG con el dispositivo vestible previo y registros de ecocardiografia
Doppler de Onda Pulsada, se evalué experimentalmente la viabilidad de estimar
el PEP de forma vestible. El andlisis completo se presenta en el a
continuacién se resumen los resultados principales.

El PEP medio estimado por el dispositivo vestible fue de Wdisp = 61 =
8 ms, mientras que el ecégrafo Doppler arrojé PEP., = PEP.y; = 54+ 9 ms.
Ambos valores son concordantes con el rango tipico para adultos en reposo. La
comparacién par a par mostrd superposiciéon de barras de incertidumbre en 25 de
los 26 ciclos cardiacos analizados, con una interseccién mediana del 60 %, lo que
indica compatibilidad entre las medidas de ambos sistemas.
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Las incertidumbres relativas resultaron del 13 % para el dispositivo vestible y
del 17% para el ecografo Doppler, valores de magnitud comparable que impiden
establecer una jerarquia entre ambas estimaciones y limitan el andlisis a una ve-
rificacién de compatibilidad. No obstante, esta comparabilidad es en si misma un
resultado prometedor: indica que el dispositivo vestible posee una capacidad de es-
timacién similar a la del ecégrafo Doppler. Mas aun, las fuentes de incertidumbre
del dispositivo vestible estan asociadas a la resoluciéon temporal y a la conversién
analégico-digital, ambas mejorables mediante el aumento de la frecuencia de mues-
treo. Esto le otorga un mayor margen de mejora frente al ecégrafo Doppler, cuya
incertidumbre estd fundamentalmente limitada por la resolucion del T;,,set.

Se concluye que es posible estimar el PEP de forma vestible con una
precisién comparable a la del ecégrafo Doppler. La validacién formal de las me-
didas constituye el paso siguiente y requerird una referencia de mayor precisién
que la disponible en este trabajo, lo que motivé el disefio del nuevo dispositivo
desarrollado en el presente trabajo.

7.3. Diseno de Dispositivo Vestible Adquisidor de ECG y
BCG

Se fabricé un dispositivo vestible capaz de adquirir senales de ECG y BCG de
forma simultdnea con un AFE de dos canales con iguales respuestas en frecuencia
en la banda de interés ([6,30] Hz) a menos de un factor de ganancia. El retardo de
grupo medio medido en la banda fue de 1,36 ms para el canal ECG y 1,30 ms para el
canal BCG, ambos por debajo del umbral de 2 ms establecido como requerimiento.

La diferencia de retardo de grupo medio entre los canales de 0,06 ms resulta
lo suficientemente pequena para permitir la captura de eventos temporales en el
entorno de 50 a 100 ms sin que la diferencia en retardo introducida por la diferencia
entre los canales sea apreciable.

Por otro lado, se validé que los AFEs de ambos canales cumplen con los re-
querimientos de ganancia variable impuestos en la etapa de diseno.

La ganancia de cada canal es ajustable de forma independiente desde la aplica-
cién de usuario. El canal ECG presenta una ganancia total variable entre 1040 V/V
y 2000V/V, mientras que el canal BCG presenta una ganancia variable entre
56 V/V y 336 V/V. La caracterizacién por etapas confirmé una buena concordan-
cia con los valores de diseno: el error en la etapa de ganancia variable fue de 7,0 %
para el canal BCG y 0,7 % para el canal ECG, mientras que la etapa de ganancia
fija presenté errores inferiores al 1% en ambos canales. Los polos de baja frecuen-
cia de la etapa de entrada se midieron en 0,52Hz (BCG) y 0,50Hz (ECG), en
buena concordancia con el valor de diseno de 0,48 Hz.

La frecuencia de resonancia del filtro MFB medida fue de 90,9 Hz para el canal
BCG y 90,0 Hz para el canal ECG, ambos por encima del rango de tolerancia de
peor caso predicho (67,3Hz-79,8 Hz). La causa exacta del desvio no fue identifi-
cada de forma concluyente, aunque el origen sistemdatico comin de ambos canales
descarta errores de montaje individuales. Dado que la frecuencia de resonancia se
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ubica por encima de la banda de interés, este desvio no compromete la funciona-
lidad del sistema en la banda de 6 Hz a 30 Hz.

Se identificé ademads la presencia de ruido periddico en la salida de ambos ca-
nales cuando el sistema opera alimentado por bateria. El origen fue atribuido a
transitorios peridédicos en la tensién de alimentacién generados por los eventos del
protocolo BLE del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840: cada evento consti-
tuye un pico de carga que excita la respuesta transitoria del regulador, generando
un artefacto de ruido con periodo de aproximadamente 100ms. En el dominio
frecuencial, este artefacto se manifiesta como una serie de armoénicos a partir de
10 Hz, los cuales son amplificados por los AFEs y se suman a la salida. El efecto
desaparece al alimentar el sistema con una fuente externa. La mitigacién de este
efecto se deja como linea de trabajo futuro.

7.4. Firmware

Se extendi el firmware heredado de WeAreBLEps [2], actualizando la base
de cédigo a nRF Connect SDK v3.0.0 para mantener la compatibilidad con las
versiones mas recientes del entorno de desarrollo. Este proceso implicé el reemplazo
de métodos descontinuados tanto de Zephyr como de nrfz.

Sobre esa base actualizada se implementaron tres extensiones funcionales. En
primer lugar, se extendié el médulo de adquisicion para soportar tres modos selec-
cionables en tiempo de ejecucion (véase [subseccion 4.5.1)): canal BCG tnicamente,
canal ECG tnicamente, o ambos canales de forma simultdnea. La reconfiguracion
entre modos es atémica, bloqueando las notificaciones BLE durante la transicién
para evitar la transmision de paquetes parciales o inconsistentes.

En segundo lugar, se implementé el control de ganancia independiente para
cada canal mediante potenciémetros digitales MCP4022.

Finalmente, el protocolo BLE de configuraciéon fue extendido con opcodes adi-
cionales (0x06-0x09) para gestionar el control de ganancia de cada canal de forma
remota, complementando los opcodes heredados de [2].

7.5. Software

Se extendi6 la aplicacién heredada de WeAreBLEps [2] para operar las nuevas
capacidades del sistema. Las extensiones se concentraron en dos modulos existen-
tes: ADCInterface y GraphicInterface.

En ADCInterface se incorporaron métodos para el control remoto de ganan-
cia independiente por canal y para la seleccién dindmica del modo de adquisicién
(véase . El método de recepcién de muestras fue extendido para sopor-
tar el modo de dos canales, separando automaticamente las muestras entrelazadas
producidas por el SAADC en firmware.

En GraphicInterface se incorporaron los controles visuales necesarios: un
menu de seleccion de canal con submentu para elegir BCG o ECG en modo de
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Figura 7.1: Adquisicién simultanea de ECG y BCG sobre un sujeto en reposo. Las sefiales
mostradas son crudas, sin filtrado digital; el procesamiento posterior descrito en la
las deja como se observan en la

canal Unico y un mentd de dos niveles para el control independiente de ganancia.
La elecciéon del canal de ganancia es independiente del canal de adquisicién activo.
Se incorporaron ademds herramientas de analisis interactivo: cursores de medi-
cién, historial de zoom/pan, indicadores de rendimiento y exportacién de datos a
archivos CSV independientes por canal.

La muestra una captura de la interfaz durante una sesiéon de adqui-
sicién con ambos canales activos sobre un sujeto en reposo.

7.6. Estimacion del PE P Sobre el Dispositivo Disefiado

Aplicando el procedimiento de procesamiento, deteccién de tiempos carac-
teristicos y anélisis de incertidumbre descrito en el se estimé el PEP
a partir de las senales de ECG y BCG capturadas por el dispositivo disenado a
fs = 1kHz. En la se ilustran los tiempos T y 17 estimados para cuatro
ciclos cardiacos, junto con el intervalo R — I tomado como estimacién del PEP.

El PEP medio estimado con el dispositivo disefiado resulté PEP = (5347) ms,
con una incertidumbre relativa de ugr = 14 %. Este valor es concordante con el
rango tipico para adultos en reposo y con la estimacién obtenida con el dispositivo
previo. El andlisis completo de incertidumbre y la comparacién con el dispositivo
previo se presentan en el Las medidas individuales de PEP para cada
ciclo cardiaco se encuentran en la [tabla C.11|del lapéndice C|

La principal limitacion del sistema es el ruido periédico introducido por el regu-
lador del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840, cuya contribucién (o) domina
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Figura 7.2: Estimacién del PEP a partir del ECG y BCG muestreados por el dispositivo disefiado
a fs = 1 kHz. Los marcadores A y e indican los picos R e | respectivamente. Las flechas verdes
sefalan el intervalo R—I de cada ciclo, tomado como estimacién del PEP.

la incertidumbre total por sobre la resolucién temporal (or). El compromiso entre
frecuencia de muestreo y ruido inducido por la transmision BLE se analiza en la

lseccién 6.71
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Capitulo 8

Conclusiones

8.1. Conclusiones Finales

El andlisis de factibilidad demostré que es posible estimar el PEP de forma
vestible, obteniendo PEP = (61 4 8) ms con una incertidumbre relativa de apro-
ximadamente 13 %, comparable a la del ecégrafo Doppler. Si bien esta compa-
rabilidad impidié utilizar el ecégrafo como referencia indiscutible para validar el
dispositivo, constituye en si misma un resultado prometedor: ambos dispositivos
mostraron una capacidad similar para estimar el PEP.

Maés aun, las fuentes de incertidumbre del dispositivo vestible, asociadas al
filtrado y la conversién analdgico-digital admiten mejoras, a diferencia del ecégrafo
Doppler cuya incertidumbre estd fundamentalmente limitada por la resolucién del
Ton- Esto motivé el diseno de un nuevo dispositivo que mejorara las capacidades de
adquisicién del sistema previo: mayor ganancia en ambos canales para adaptar las
seniales al rango dinamico del ADC, control independiente de ganancia por canal
para hacer frente a la variabilidad entre sujetos, y mayor frecuencia de muestreo
para reducir la incertidumbre en la estimaciéon de tiempos caracteristicos.

Se disend e implementé un sistema compuesto por hardware, firmware y soft-
ware. El hardware consiste en un AFE de dos canales con ganancia ajustable de
forma independiente, frecuencia de muestreo del ADC configurable, retardo de
grupo medio menor a 2ms en la banda de interés y diferencia media entre canales
de 0,06 ms, despreciable frente a la magnitud del PEP. El firmware, extendido
sobre la base de WeAreBLEps [2], permite la adquisicién simultdnea de ECG y
BCG con configuracién dindmica de parametros via BLE. El software de usuario
visualiza las senales en tiempo real y las exporta a archivos CSV independientes
por canal, habilitando su procesamiento posterior.

Con el dispositivo desarrollado se logré estimar PEP = (53 4 7) ms, con una
incertidumbre relativa de 14 %, valor comparable al del dispositivo previo. La con-
tribucién dominante a la incertidumbre resulté ser el ruido del regulador y no
la resolucién temporal, lo que evidencia que la mejora en frecuencia de muestreo
qued6 enmascarada por el ruido inducido por la transmisién BLE, evidenciando
un compromiso entre la frecuencia de muestreo y el nivel de ruido inducido por la
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transmisién BLE.

En consecuencia, la limitacién més relevante del sistema es la presencia de ruido
periédico en ambos canales, originado en la respuesta transitoria del regulador del
médulo Seeed XIAO BLE nRF52840 ante eventos BLE. Mitigar esta fuente
de ruido constituye el paso critico para mejorar la precisién del sistema més alla
de lo logrado en este trabajo.

Por otro lado, la verificacién del funcionamiento del dispositivo disenado se
realizd para un tnico sujeto en condicién basal. Robustecer esta verificacién reque-
rirfa ampliar las mediciones a multiples sujetos y condiciones fisiologicas. Ademads,
para poder validar la capacidad del dispositivo para medir el PEP se debe con-
tar con una referencia de mayor precisién. Como se discutié en el el
ecografo Doppler presenta limitaciones intrinsecas que lo hacen poco adecuado co-
mo referencia para validar el dispositivo vestible, por lo que esta tarea requerira
incorporar otro tipo de dispositivo o forma de validacion.

8.2. Trabajo Futuro

A partir del desarrollo realizado y los resultados obtenidos, se identifican las
siguientes lineas de trabajo futuro:

s Mitigacién del ruido de alimentacién. El componente de ruido periddi-
co identificado en la salida de ambos canales estd directamente asociado a
la respuesta transitoria del regulador integrado en el médulo Seeed XIAO
BLE nRF52840 ante escalones de corriente generados por cada encendido
de radio para eventos BLE (transmisién de datos o advertising). Una posi-
ble mitigacion para esto es el diseno de un circuito de Power Management
dedicado para alimentar al AFE independizandose del regulador integrado
en el modulo.

s Mejora del conjunto de validacién. El andlisis de factibilidad realiza-
do utilizé como referencia clinica imagenes de ecocardiografia Doppler cuya
resolucién temporal limita la precisién de la estimacién del PEP. Una vali-
dacién rigurosa requerird una referencia de mayor precisién, proveniente de
otro tipo de dispositivo, dado que el ecografo Doppler presenta limitaciones
intrinsecas que lo hacen poco adecuado para validar el dispositivo vestible.

s Ampliaciéon del conjunto de medidas. El experimento para el disposi-
tivo disenado realizado se limité a un tnico sujeto en condiciéon basal. Una
validaciéon més robusta requeriria registros de multiples sujetos con distintas
caracteristicas fisioldgicas y bajo diferentes condiciones, incluyendo estados
de estrés cardiovascular, con el objetivo de evaluar la variabilidad inter-sujeto
y la generalidad del método.

= Estimacién del PEP en tiempo real. La exportacion de datos a archivos
CSV independientes por canal, introducida en el software de este trabajo,
sienta las bases para integrar un médulo de procesamiento en tiempo real que
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integre el filtrado de las senales (AFE y filtros FIR), la deteccién automética
de eventos cardiacos y la estimacion continua del PEP durante una sesién
de adquisicién, sin necesidad de procesamiento posterior.
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Apéndice A

Funcionamiento del Doppler de Onda

Pulsada (DOP)

En laffigura A T|se ilustran las principales magnitudes presentes en una captura
Doppler tipica. En particular, el espectro Doppler muestra la distribucién de velo-
cidades del flujo que atraviesa la aorta a lo largo del tiempo. Se aprecia también el
ECG adquirido en simultaneo. De manera complementaria, se senala la imagen en
modo B, utilizada por el operador para localizar el ventriculo izquierdo y la aorta,
para asi definir la region de interés en profundidad.

La técnica especifica utilizada para capturar la distribucién de velocidades se
denomina Doppler de Onda Pulsada (DOP). Esta técnica se basa en la emisién
intermitente de pulsos de ultrasonido, a diferencia del Doppler de onda continua
(DOC), en el cual la transmisién y recepcién ocurren de forma simultdnea. En el
DOP, el transductor alterna entre dos etapas: primero transmite un pulso de du-
racién finita y luego permanece en modo recepcion, registrando los ecos reflejados
por los tejidos y el flujo sanguineo 13| [14].

DOP: Modelo Simplificado

Cada ciclo se conforma por un periodo de transmision y recepcion. El largo de
cada ciclo es Tpgrp, por lo que la tasa de transmisién del pulso de transmisién es
de fprr = Tprr'

Durante la transmision, el transductor emite un pulso de ultrasonido de dura-
cion finita Ty y frecuencia fy. El dispositivo comienza el modo recepcién después
de un tiempo de espera que permita registrar los ecos reflejados [24] [25]. En la
se ilustra el diagrama de tiempos asociado. En azul se observa el pulso
transmitido de duracién Ty y frecuencia fundamental fy. En rojo se observa el
pulso recibido, luego de un tiempo de espera T¢sperq. El periodo a transmision y
recepcion conforman la duracion del ciclo Tprp.

El tiempo de espera Ti.sperq previo a la recepcién estd determinado por

2D
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Imagen Modo B
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Figura A.1: Captura obtenida por el dispositivo Doppler General Electric Vivid-lq
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Figura A.2: Diagrama de tiempos de transmisién y recepcién para un pulso Doppler

donde c es la velocidad de propagacién del sonido en tejidos blandos y D es la
profundidad seleccionada. Luego,

2D
Tprr > Tespera = 7 (Al)

En la [figura A.3| se representa un modelo simplificado para explicar el fun-
cionamiento del Doppler Pulsado. Se observa una tnica particula en movimiento
segun el eje z, con velocidad constante v,. Esta particula refleja los pulsos r(t)
transmitidos por el transductor en cada ciclo. En rojo se observa el pulso refle-
jado 71(t) (asociado al pulso transmitido en el instante ty) por la particula en la
posicién p1, que demora un tiempo de espera Tegperq €n volver al transductor. En
azul se observa el pulso reflejado 75(t) (asociado al pulso transmitido en el instante
to + Tprr) por la particula en la posicién ps = p; + Az. Esta particula, luego de
cada ciclo de duracién Tpgrp tiene un desplazamiento Az correspondiente con:
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to to + TPRF
T ] T ’ T

r(t) r(t- TpPrF)

o

Ejez

Figura A.3: Particula en movimiento.

p2—p1=Az=v, Tppp. (A.2)

Los pulsos reflejados 71 () y r2(t) se relacionan mediante:

—TprF

2A Ecuacion (A2 20, T,
ry (t) — <t B z ) cuaczzon - <t _ V21 PRF
C

- TPRF) .

A su vez, cualquier pulso reflejado r;(¢) debido al pulso transmitido en un
instante t = to+iTpgrp, se relaciona con el primer pulso transmitido r(¢) mediante
20, T 2D
T’i(t) =T (t — iTpRF — Zﬂ — ) s
c c

donde:

= El término iTprr se debe al desfasaje temporal entre el primer pulso y el
pulso ¢ transmitidos.
= El término iw% al desfasaje entre el ultimo pulso ¢ transmitido y reci-

bido.

= El término % se debe al desfasaje entre el primer pulso transmitido y refle-

jado, debido a la posicién inicial de la particula (profundidad).
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Considerando un pulso sinusoidal r(¢) = asin (27 fot),

20, TpRrF 2D> >
C )

ri(t) = asin <27rf0 <t —iTpRrp — 1
c

donde fy y a se corresponden a la frecuencia y amplitud asociadas al pulso de
transmision, respectivamente.

Muestreando cada pulso recibido r;(¢) en un instante ¢t = iTpgp +t,, se obtiene
una senal s(i) correspondiente a

20, T 2D 20,71
5(i) = asin <27r fo (tx _ ;2veTrrr _ )) _ asin <27r fo 2o Terr @x) ,
C C

c
donde

O, =21fy (22 —t,).

" falz fOQ% es la frecuencia aparente de la senal muestreada a tasa fprrp =

Tprr"

Se concluye que la condicién de no aliasing estd dada por

U
fs 2 2fames & fs =4 mac:(;fO & Tprr <

4Umaxf0 ’ (A?’)

donde v,q, €s la velocidad maxima medible para la particula en movimiento.

Es importante destacar que, si bien el resultado obtenido es equivalente en
magnitud a la distorsién en frecuencia producida por el efecto Doppler clasico, el
mecanismo de estimacion es distinto. En lugar de medir directamente la variacién
de frecuencia del pulso reflejado, el DOP estima la velocidad a partir del desfasaje
entre pulsos reflejados sucesivos: cada pulso reflejado actiia como una muestra, y
el movimiento de las particulas entre emisiones consecutivas se manifiesta como un
corrimiento de fase proporcional a la velocidad que varia linealmente con el tiempo,
conformando una frecuencia aparente directamente proporcional a la velocidad de
las particulas.

A partir de las ecuaciones , se determina el compromiso entre la
profundidad seleccionada y la velocidad méaxima de las particulas a medir:

2

D - Ve < —. A4
v 3T (A.4)

Andlisis en Frecuencia

El modelo visto previamente contempla un pulso sinusoidal de duracién lo
suficientemente pequena para garantizar que no halla overlapping durante cada
recepcion. En la practica, se utilizan pulsos de ocho a dieciséis ciclos r(t) = a - e(t)
[24].

Considerando la emisién de N pulsos, la senal sy_1 recibida en el instante
1= (N - 1)TPRF es:
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N-1

sy-1(t) =a Z e <75 —iTprr —

20, TpRrr 2D>
— = — .
C
0

c
Desarrollando esta expresién, tomando la Transformada de Fourier, utilizando

identidades de Euler y considerando ademaés una frecuencia de muestreo fprp =
—L— se obtiene [24, ec. 12]

TprF

Ry(f) = afprr Y E(f=mfprp)-K;(f,m)-e 70 Ipnn (V0 Tenr st ),
- (A.5)

donde:

_ sin(x(f—mfpre)(Torr+t)N)
= Ke(fim) = SR GG fene) Tonr +65) -

.t = QUZY;PRF_

Debido al muestreo, que es equivalente a una operaciéon médulo fprpr en fre-
cuencia, los maximos espectrales se pliegan en banda base y aparecen en

2v,

fma;v: anRF; n € 2.

El principal maximo se da en fq. = 222 fo. Esto implica que, si se muestrean

los pulsos reflejados de forma adecuada, se puede recuperar la velocidad del flujo
sanguineo hallando el maximo en frecuencia en la Fast Fourier Transform (FFT)
y despejando:

- 2f0

Des-simplificando el Modelo

En el volumen de muestra tomado por el equipo existe mas de una particula
en movimiento. El razonamiento previo, desarrollado para una tnica particula, se
extiende de forma directa al caso de multiples particulas. En recepcion, la senal
captada en cada instante de muestreo corresponde a la superposicion de los ecos
reflejados por todas las particulas presentes en el volumen de muestra. Al aplicar la
FFT sobre esta sefial muestreada a tasa fprp, €l espectro resultante exhibe picos
en las frecuencias asociadas a cada velocidad presente en el flujo, con una amplitud
proporcional a la cantidad de particulas que se desplazan a dicha velocidad.

Segun la ecuacion , la resolucion en frecuencia del dispositivo dependera
del ancho de pulso utilizado, que depende de su frecuencia fj y la cantidad de ciclos
M, y la cantidad de muestras N disponibles para realizar la FFT, correspondiente
a la cantidad de pulsos emitidos.

Una condicién necesaria pero no suficiente para tener una resolucién adecuada
se corresponde con lograr observar el pulso completo antes de realizar la FFT

M
Tops > TruLso & 22" TpppN > —, (A.6)

c fo
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donde Vg es la velocidad méxima asociada al flujo, NV es la cantidad de obser-
vaciones, M es la cantidad de ciclos del pulso transmitido, fy es la frecuencia del
pulso transmitido y ¢ es la velocidad del sonido en tejidos blandos.

De forma muy simplificada, es posible asumir que si se cumple la ecuacién
, se alcanza la mayor resolucién posible. Entonces, la resolucién para la velo-
cidad adquirida sera

Umax
Av = N (A.7)

donde V4, es la velocidad maxima posible para los portadores y N es la cantidad
de observaciones.

La resolucién temporal, dependerd de la cantidad de observaciones necesarias
N para reconstruir los perfiles de velocidades en cada tiempo, y se corresponde
con

N

fPRF7

At = NTppp = (AS)

donde fprr es la frecuencia de transmisiéon de los pulsos.
Existen otras fuentes de ruido sobre las cuales no se ahondard, pero repercuten
en la estimacién de la velocidad sobre el volumen de muestra, estas fuentes son:

= Efecto Doppler que distorsiona la frecuencia fj de la senal reflejada.

s La atenuacién y la difraccién, que alteran el espectro de la senal al atenuar
selectivamente las distintas componentes frecuenciales del pulso reflejado.

= Los pulsos reflejados debido a particulas en movimiento a mayores profun-
didades .

= El ancho de banda del pulso y la repercusion directa sobre la maxima reso-
lucién para el equipo.

s Interferencia entre rebotes de ondas reflejadas por diferentes particulas.

Resoluciéon de las imagenes adquiridas

Con el fin de realizar analisis de incertidumbre sobre los tiempos caracteristi-
cos medidos es necesario determinar la resolucion temporal y en velocidad de las
capturas obtenidas. En primer lugar, debido a que se cuenta con imagenes repre-
sentativas del DOP y el ECG, se cuestiona si la resoluciéon de dichas imagenes se
adapta a la resolucién real de las seniales en cuestion. Para ello se realiza un analisis
de resolucién de las senales y se constrasta con la resolucién de las imagenes.

Partiendo de las cantidades observables en la imagen (escala de velocidades
y profundidad) se busca inferir la frecuencia de muestreo y la frecuencia del pul-
so utilizadas. Las ecuaciones y determinan la resolucién maxima en
velocidad y en tiempo para equipos que utilizan DOP.

Para todas las capturas obtenidas con el General Electric Vivid-1Q, la profun-
didad D = 8 cm y la velocidad maxima vy,4x = 2 m/s permanecen fijas.
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La frecuencia del pulso de transmisién estd delimitada por la profundidad
a utilizar. En general se suele recomendar utilizar la maxima frecuencia posible
limitada por la profundidad [26].

Para la profundidad D = 8 ¢m se se suele utilizar 1,5 M Hz < fy < 3,0 MHz
dado que mayores frecuencias conducen a mayor distorsién por la atenuacién [26]
[15]. Se verifica que este rango de frecuencias se encuentra disponible para las
sondas de sonido con las que cuenta el dispositivo [20].

Considerando la condicién de no aliasing de la ecuacién v que la velocidad
de propagacién del sonido en tejidos blandos es ¢ = 1520 m/s [27],

2 fo 1,5 MH2z<fo<3,5 MHz
1520 <

Jfprr > 4 (7,9, 18,5] kHz.

Considerando la condicién sobre la duracién del pulso en la ecuacién (A.1))

1520
2-0,08

fprr < ~95kHz.

Se infiere entonces que fprr ~9 kHz.

Si bien los fabricantes de equipos de DOP no suelen reportar la cantidad de
pulsos N utilizados para estimar el perfil de velocidades en cada instante, la li-
teratura académica indica que este valor se encuentra tipicamente en el rango
32 < N <128 [15] [16] [28].

Luego, las resoluciones de las senales reales cumplen

Ee.(&7)
AVgeqal 6- [16, 63] mm/s, A
Ec.(A9) (A.9)
AZL/seﬁal c [3, 14} ms.
Las resoluciones de las cantidades en las imédgenes son
AVimagen = 67 mm/s, (A.10)
Atimagen = 3,9 ms.

Estas resoluciones se cuantifican utilizando como referencia el eje temporal y de
velocidad de las capturas observados en la Para el caso de la resolucién
en velocidad también se cuenta con la escala debajo a la izquierda apreciada en la
figura.

Se aprecia que las resoluciones de las imdgenes y las del DOP tedrico son
concordantes. Esta concordancia implica que a priori, la resolucion de las senales
DOP no estéa limitada por la resolucién observada en las capturas.
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Apéndice B

Analisis de Incertidumbre: Dispositivo
Previo y Ecégrafo Doppler

B.1. Influencia de la Cuantizacion Sobre la Estimacion
de Maximos

Sea z[n] una senal discreta cuantizada con escalén Ag, cuyo méximo verdadero
ocurre en el indice n*. En el entorno de dicho indice, la senal puede aproximarse
localmente mediante una parabola:

1.
z[n] & Tmaz — 5 |Zpeak| (1 — n*)Q,

donde &peqr denota la curvatura de la senal en el punto de méximo, que es estric-
tamente negativa por tratarse de un méaximo. Esta aproximacién es valida en un
entorno suficientemente reducido de n*, donde los términos de orden superior son
despreciables.

Debido a la cuantizacién, la sefal x[n] solo puede tomar valores multiplos
de Agq. Esto implica que todos los indices n para los cuales z[n] cae dentro del
mismo escalén de cuantizacién que x[n*] son indistinguibles del maximo verdadero.
Formalmente, esta region de ambigiliedad estd definida por la condicién

z[n’] —x[n] < Ag,

es decir, el conjunto de indices para los cuales la senal no ha descendido todavia un
escalén completo respecto del maximo. Sustituyendo la aproximacion parabdlica:

1. .
§ |:Epeak‘ (’I’L -n )2 < A(L

de donde se obtiene el semiancho de la region de ambigiiedad en indices de frame:

on = ?Aq )
’l‘peak‘
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Cualquier indice dentro de esta regién es igualmente valido como estimacion
del maximo, de modo que la incertidumbre asociada a la deteccion, expresada en
unidades de tiempo, es

2 Aq

oc = Aty [
| peak|

, (B.1)

donde At es el periodo de muestreo de la sefial. Se observa que la incertidumbre
crece con el escalén de cuantizacién Aq y decrece con la curvatura |Zpeqx|: un
pico agudo, con curvatura elevada, genera una regiéon de ambigiliedad angosta y
por tanto una estimacién mas precisa, mientras que un pico suave, con curvatura
pequena, extiende dicha regién y degrada la precision.

Cabe destacar que la dependencia funcional en v/Agq es una consecuencia di-
recta de la geometria local parabdlica del maximo. A diferencia de lo que ocurriria
si la senal tuviera pendiente no nula en el punto de interés, donde la incertidumbre
seria proporcional a Agq, en el entorno de un méaximo la derivada primera es nula
por definicién y el término dominante es el cuadratico. Esto implica que reducir
el escalon de cuantizacion a la mitad mejora la incertidumbre inicamente por un
factor v/2, y no por un factor 2 como podria esperarse intuitivamente.

B.1.1. Tiempos T y 17 del Dispositivo Previo

La cuantizacion en voltaje del conversor analégico-digital introduce una incer-
tidumbre en la deteccién de los maximos de las senales ECG y BCG. Aplicando la
ecuacion , con un paso de cuantizacién Ag = 3,3/2'° V y curvaturas del or-
den de 10° V/ s? en los puntos de deteccion, las contribuciones ogr y oy, resultan
despreciables frente a la resolucién temporal de 4 ms.

B.1.2. Tiempo Ti Capturas Doppler

La deteccién del pico R sobre la imagen digitalizada opera buscando el méaximo
de la envolvente ECG obtenida como el centroide vertical de la méscara del trazo:

<o 2o P MG, g]
i(j) = S Mii, ]

La mascara del trazo ECG presenta un ancho aproximadamente constante e igual
a 3 pixeles. Bajo esta condicién, el centroide equivale al promedio de tres indices
consecutivos con pesos unitarios, de modo que su paso de cuantizacion efectivo es

1
Aqece = 3 PX,
valor que resulta uniforme a lo largo de toda la senal. Esto puede verificarse no-
tando que, para una mascara binaria de ancho fijo w = 3, el centroide avanza en
escalones de 1/w ante desplazamientos unitarios del trazo, independientemente de
su posicién absoluta en la imagen.
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Aplicando la ecuacién (B.1)), la contribucién de la cuantizacién a la incerti-

dumbre en T es
2 Aqpca
g = At TR
B AT ]

donde ¥gca(TR) es la curvatura de la senal en el entorno del pico R, aproximada
mediante diferencias finitas centradas. Promediando las contribuciones individua-
les sobre todas las medidas se obtiene or, ~ 1,2 ms.

B.1.3. Tiempo T}, Capturas Doppler

La deteccion del onset sobre la imagen digitalizada se realiza mediante el algo-
ritmo de deteccién de codos aplicado sobre la pendiente acumulada de la envolvente
Doppler S[n], descrito en la [subseccion 2.5.2|

Cuantizacién de la Envolvente Doppler Agpop

La envolvente Doppler digitalizada se obtiene a partir del centroide i(j) calcu-
lado columna a columna sobre la imagen enmascarada Iy[z, j]:

S 2ot lld ]
i(j) = S Tulig] (B.2)

Aungque el indice de fila ¢ estd cuantizado uniformemente con paso Ai = 1 (un
pixel), el centroide i(j) es un cociente de sumas ponderadas y, en general, toma
valores reales. La relacién entre la posicién continua real del contorno Doppler y el
valor producido por es no lineal, lo que da lugar a una cuantizacion efectiva
no uniforme.

Los pesos que intervienen en la suma,

T HM[iaj]

dependen de la posicién real del contorno a través del perfil de intensidad I/[é, j].
Cuando dicho perfil es estrecho (pocas filas con intensidad significativa), el cen-
troide queda atraido hacia los valores enteros disponibles y el paso efectivo local se
aproxima a Ai = 1. En cambio, cuando el perfil tiene soporte amplio sobre varias
filas, la suma ponderada interpola entre enteros y el paso efectivo es considerable-
mente menor que la unidad. En el caso intermedio, habitual en imagenes Doppler
con un contorno de ancho moderado, el paso efectivo varia con la posicién del
contorno dentro del pixel, confirmando el cardcter no uniforme de la cuantizacién.
El error de cuantizacién resultante,

5(]) :Z(J) - ic(.j)y

no describe un diente de sierra periédico y uniforme como en un cuantizador escalar
estandar, sino una forma distorsionada cuya amplitud varia con el ancho del perfil.
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La cota absoluta |g| < % se preserva en todos los casos, pero la distribucion del

error dentro de ese intervalo es no uniforme.

Para un entorno reducido, donde el ancho del perfil se mantiene constante, se
aproxima el paso de cuantizacién Agpop como la distancia vertical minima entre
muestras consecutivas de i(j):

Agpop ~ 1"{1}1(2 i(jnt1) = i(jn)|, (B.3)

ne

)

donde V(n*) denota un entorno de muestras alrededor de un indice n*, donde el
ancho del perfil se mantiene constante.

Incertidumbre por Cuantizacion en T, cst

El algoritmo de deteccién de codos identifica el indice n* que maximiza la
distancia perpendicular entre S[n] y la recta de referencia que une los extremos de
S[n]. El error en la deteccién de este indice estrictamente depende del algoritmo y
de la cuantizacién de S[n]. Para simplificar, unicamente consideraremos que el error
unicamente dependera de la cuantizacién, aislando la repercusion del algoritmo
utilizado.

En el entorno del codo n*, la pendiente acumulada S[n] puede aproximarse
mediante un desarrollo de Taylor de primer orden:

S[n] ~ S[n*] + Seodo - (n—n"),

donde S,p4o es la derivada primera de S [n] evaluada en n*. Debido a la cuantizacién,
la versién observada de S[n] es

S[n]
Agpop

Syln] = { -‘ -Agpop,

donde |-] denota el redondeo al miltiplo méas cercano de Agpop. Dos frames ny y
ng son indistinguibles en S, cuando caen dentro del mismo escalén de cuantizacién,
es decir cuando

|STn1] — S[na]| < Agpop.

Sustituyendo la aproximacién lineal:
|Scodo| - In1 — n2| < Agpop-

El ancho de la regién dentro de la cual no es posible distinguir dos frames es

entonces
Sn— Agpop
n

|Scodo| ’
y la incertidumbre en tiempo asociada a la cuantizacién de S[n] es
At - Agpop

o =dn-At = -
e |Scod0|
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B.2. Influencia del Ruido Sobre la Estimacién de Maxi-
mos

Sea una senal observada de la forma

y(t) = s(t) + n(0), (B.5)

donde s(t) es una senal deterministica con un maximo o minimio local tinico en t*,
y n(t) es un proceso gaussiano, ergddico y estacionario [29, sec. 8.1] [29, sec. 5.4]
de media nula con densidad espectral de potencia S, (f) = Ny concentrada en la
banda [f1, f2] = [10,40] Hz, nula fuera de ella. El méximo se estima como

t = arg mt&ix y(t), (B.6)

y el error de localizacién temporal se define como e = £ — t*.

Aproximacion de Primer Orden

Dado que £ es el punto donde y(t) alcanza su maximo local, satisface necesaria-
mente la condicién de primer orden 3/(f) = 0. Escribiendo ¢ = t* +¢ y expandiendo
en serie de Taylor alrededor de t*:

Yt +e)=5{t"+e)+n'(t"+¢)=0. (B.7)
Expandiendo ' (t* + ¢) = §'(t*) + s”(t*) e, y recordando que '(t*) = 0 por ser t*
el maximo verdadero de s(t), se obtiene
s"(t*) e +n'(t*) = 0, (B.8)
de donde se desprende la expresién del error de localizacién:

~ _”'Sf(;;) (B.9)

Distribucion del Error

Considerando la definicién derivada en sentido cuadrético [29) ec. (7.16)] y
asumiendo que el proceso n(t) es diferenciable en este sentido y estacionario en
sentido amplio, se cumple [29} ec. (7.20)]:

d d

E[n'(¢t)] = E | —n(t)| = — E[n(t)] = 0.

(0] = | (0] = B

Por lo tanto, de la ecuacién se concluye que € es una variable aleatoria
gaussiana centrada en cero:

e~ N(0, 02). (B.10)

Esto implica que el maximo hallado en ¢ es un estimador insesgado, es decir, en
promedio no existe error sistematico respecto al verdadero instante de maximo. El
error depende enteramente de la varianza.
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Varianza del Error de Localizacién

De la ecuacién se desprende que la varianza del error depende directa-
mente de la varianza de la derivada del ruido evaluada en t*:

) _ Varln/(t)]

= W (B.11)

g

Dado que n(t) es estacionario y ergddico, Var[n/(t)] no depende de t y puede
estimarse directamente a partir de una realizacién discreta {nk}]kv[: | muestreada
con paso At,, aproximando la derivada por diferencias finitas:

W]:le_l g1 =\ (B.12)
M-1 — Aty ' ’

Esta estimacién no requiere conocer Ny ni calcular ningin espectro: basta con
diferenciar numéricamente la realizacion disponible y calcular su varianza mues-
tral. Sustituyendo (B.12)) en (B.11)), la varianza del error de localizacién temporal

resulta:

_ Varlr] 1 1 M e — 2
Og T2 [ M -1 ; <+Altn> . (B.13)

Incertidumbre en la Deteccion del Maximo

A partir de la varianza obtenida en (B.11)), la incertidumbre en la localizacién
temporal del maximo se cuantifica como:

M-1 2
115 /——. 115 1 1 — Tk
At=1150, = ] Var[n/] = S\ -1 kg_l (At) . (B.14)

Este criterio establece que, con alta probabilidad, el instante estimado t se en-
cuentra dentro del intervalo [t* — At, t* + At]. Los factores que determinan At
son:

» Varianza de la derivada del ruido Var[n/]: estimable directamente por
diferencias finitas sobre la realizacién disponible; refleja tanto la potencia
del ruido como el peso de sus frecuencias altas.

» Curvatura del pico |s”(t*)|: un pico més pronunciado reduce la incerti-
dumbre; un pico plano la amplifica.
B.2.1. Dispositivo Disenado
Aproximacién al Ruido de Adquisicion de ECG y BCG

Para cuantificar el nivel de ruido a la salida de los canales en condiciones
reales de alimentacion, se realizé una medicién con la entrada diferencial del ECG

106



B.2. Influencia del Ruido Sobre la Estimacién de Maximos

LDO 3,3V
Seeed XIAO BLE nRF52840
artefactos a 10 Hz (BLE adv.)

Bateria
Li-Po 3,7 V

-V _supply + ruido -

v el .

Entrad AFE ADC Analog Discovery 2 :
(corm’; r/aG?\‘D) INA - Filtro MFB NRF52840 CH1:V_supply |
' Ganancia x 100 10 bit - 250 Hz CH2: salida AFE !

Figura B.1: Configuracién de medicién de ruido del canal ECG. El sistema se alimenta con
bateria a través del LDO del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840, cuyo ruido periddico se
acopla a la salida del AFE (flecha punteada). La entrada diferencial se cortocircuité para aislar
el ruido electrénico del canal. El Analog Discovery 2 actiia exclusivamente como instrumento
de captura (contorno punteado).

0 sin filtrar
—— Filtrada (7-40 Hz BP)

Ruido ECG
=60.0dB

@ Geanal

o Sin filtrar
—— Filtrada (7-40 Hz BP)

43.9dB

Ruido BCG

@ Geanal
|
S
2 @ o & N
8 88 5 &

-120

0 25 50 s 100 125 150 175 200
Frecuencia (Hz)

Figura B.2: FFT del ruido de adquisicién para los canales de ECG (ganancia fija de 60,0dB)
y BCG (ganancia fija de 43,9dB), referido a la salida de cada canal. La sefial sin filtrar se
muestra con menor opacidad; la sefial filtrada en la banda 7Hz a 40 Hz se muestra con mayor
opacidad. Las lineas verticales punteadas indican los limites de la banda pasante.

cortocircuitada y la entrada del BCG conectada a tierra, alimentando el sistema
con bateria a través del LDO del médulo Seeed XIAO BLE nRF52840. Se
conecta el dispositivo mediante BLE y se configura una tasa de muestreo de f,, =
1 kHz para emular el mismo modo de operaciéon que cuando captura las senales
ECG y BCG. En simultaneo, se captura la salida del AFE con un AD2 a una
tasa de muestreo f; = 400 Hz y los datos exportados para su procesamiento en
Python. La ilustra la configuracién de medicién y las fuentes de ruido
relevantes en este escenario.

Posterior a la adquisicion, se realiza un filtrado en la banda 7Hz a 40 Hz para
replicar el posprocesamiento aplicado a las capturas de ECG y BCG, y eliminar la
componente de continua de 1,65V. En la se observa la FFT del ruido
de adquisicion estimado para ambos canales.

Es importante destacar que el ruido medido bajo esta configuracién constituye
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0 Ruido medido
— sefial adquirida
20 Ancho de banda (6-30 Hz)

ECG
=60.0dB

@ Geanal

o Ruido medido
— Seiial adquirida
_20 Ancho de banda (6-30 Hz)

BCG
=43.9dB

@ Geanat

0 25 50 7 100 125 150 175 200
Frecuencia (Hz)

Figura B.3: FFT del ruido medido (trazo punteado, menor opacidad) y de la sefial obtenida
(trazo sélido) para los canales de ECG y BCG. La regi6n sombreada en verde indica el ancho
de banda de interés (6 Hz a 30 Hz).

un limite inferior del ruido total presente durante el uso real del dispositivo. Al
conectar electrodos secos, con impedancias tipicas en el rango de 500 k{2 a 1000 k€2,
la corriente de ruido del INA fluye a través de dicha impedancia, generando una
tension de ruido adicional referida a la entrada que no estd capturada en esta
mediciéon. De manera andloga, al conectar el acelerémetro ADXL355, su ruido
propio se suma al piso del canal BCG. En consecuencia, los valores obtenidos
caracterizan el canal de forma aislada, pero subestiman el ruido efectivo que afecta
a las senales fisiolégicas en condiciones de uso.

Estimaciéon de la Incertidumbre

Con el objetivo de cuantificar la diferencia entre el ruido introducido por el
canal y el ruido acoplado a las sefiales bioldgicas debido a etapas previas al AFE,
se compara el espectro de amplitud del ruido estimado de la[figura B.2] con la FFT
de una captura de ECG y BCG en la [figura B.3|

En la banda 30Hz a 40 Hz, donde la potencia de la senal fisiologica es des-
preciable, se observan diferencias de 13,3dB y 17,6 dB entre el piso de ruido del
canal aislado y el espectro de las senales capturadas para ECG y BCG respectiva-
mente. Estas diferencias reflejan la contribucion del ruido acoplado antes del AFE,
proveniente de los electrodos y del acelerémetro, y no son despreciables.

A partir del ruido filtrado en la banda 7 Hz a 40 Hz se estima la incertidumbre
en la localizacion temporal del pico R del ECG y del pico I del BCG mediante
. Se consideran dos escenarios: el ruido medido con entrada cortocircuitada
sin escalar (apcg = apcg = 1), que representa el piso minimo del canal electréni-
co, y el ruido escalado por agcg = 3,6 (13,3dB) y apcag = 7,6 (17,6 dB), valores
que corresponden a las diferencias espectrales observadas en la y per-
miten aproximar la potencia del ruido acoplado antes del AFE en toda la banda
de interés, bajo la hipdtesis de ruido espectralmente uniforme.
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Escenario lory| (ms) |or,| (ms)
Mejor caso (agcg = apeg = 1) 0,819 1,251
Peor caso (agcg = 3,6, apcg = 7,6) 1,740 3,449

Tabla B.1: Incertidumbre media en la localizacién temporal del pico R (ECG) y del pico |
(BCG) para los dos escenarios de ruido considerados. Se reporta el valor medio de [og,| Yy
|ory | en milisegundos.

Se estima la varianza de la derivada del ruido segin para ambos canales
y escenarios. A partir de ella se calcula, mediante , la incertidumbre en la
localizacién del maximo R (og,) y del minimo relativo I (o7, ), utilizando las
curvaturas s”(t},) v s”(t}) estimadas para cada ciclo cardiaco. Las y
detallan los resultados ciclo a ciclo; la resume los valores
medios para ambos escenarios.

Se decide tomar el peor caso para realizar el andlisis de las incertidumbres en
el cuerpo principal.
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Apéndice C. Medidas: Tiempos Caracteristicos

C.1. Tablas para Estimacion de PEP Asociado a Dispo-
sitivo Previo

C.1.1. Tiempo R

Imagen N.Latido Tg (ms) tgcc(Tr) (V/s*) or (ms)

1 628.0 —2,289 x 107 0.0168
1 2 1544.0 —2,413 x 107 0.0163
3 2408.0 —2,335 x 107 0.0166
1 80.0 —2,788 x 107 0.0152
2 2 1000.0 —2.566 x 107 0.0158
3 1956.0 —2,559 x 107 0.0159
5 1 692.0 —2,623 x 107 0.0157
2 1640.0 —2,344 x 107 0.0166
1 292.0 —2,055 x 107 0.0177
4 2 1032.0 —2,241 x 107 0.0170
3 1932.0 —2,328 x 107 0.0166
1 432.0 —2,177 x 107 0.0172
5 2 1292.0 —2,296 x 107 0.0168
3 2144.0 —2,162 x 107 0.0173
1 328.0 —2.508 x 107 0.0160
6 2 1224.0 —2,879 x 107 0.0150
3 2128.0 —2,020 x 107 0.0179
1 552.0 —2,226 x 107 0.0170
7 2 1504.0 —2.,212 x 107 0.0171
3 2492.0 —2,474 x 107 0.0161
9 1 236.0 —2.361 x 107 0.0165
2 1116.0 —2.553 x 107 0.0159
10 1 840.0 —2,254 x 107 0.0169
1 228.0 —2,569 x 107 0.0158
11 2 1132.0 —2,684 x 107 0.0155
3 2032.0 —2,532 x 107 0.0160

Tabla C.1: Estimaciones de Tpg, curvatura vgcg(Tgr) e incertidumbre op =
\/QAQR/H)ECG(TR)\ por imagen y latido para las series capturadas por el dispositivo
previo. El intervalo de cuantizacién es Aggr = 3:3/2'° V.
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C.1. Tablas para Estimacion de PEP Asociado a Dispositivo Previo

C.1.2. Tiempo |

Imagen N.Latido T; (ms) tpce(Tr) (V/s?) o7 (ms)

1 688.0 3,199 x 107 0.0142
1 2 1604.0 2,633 x 107 0.0156
3 2468.0 2,946 x 107 0.0148
1 140.0 4,018 x 107 0.0127
2 2 1060.0 3,868 x 107 0.0129
3 2016.0 3,569 x 107 0.0134
5 1 752.0 3,732 x 107 0.0131
2 1704.0 3,049 x 107 0.0145
1 356.0 3,254 x 107 0.0141
4 2 1092.0 2,743 x 107 0.0153
3 1992.0 3,478 x 107 0.0136
1 492.0 2,865 x 107 0.0150
5 2 1356.0 3,511 x 107 0.0135
3 2208.0 3,487 x 107 0.0136
1 392.0 3,996 x 107 0.0127
6 2 1284.0 3,061 x 107 0.0145
3 2192.0 3,980 x 107 0.0127
1 616.0 3,406 x 107 0.0138
7 2 1568.0 3,442 x 107 0.0137
3 2552.0 2,974 x 107 0.0147
9 1 292.0 2,579 x 107 0.0158
2 1176.0 3,024 x 107 0.0146
10 1 900.0 2,392 x 107 0.0164
1 288.0 3,292 x 107 0.0140
11 2 1192.0 2,553 x 107 0.0159
3 2092.0 2,826 x 107 0.0151

Tabla C.2: Estimaciones de T7, curvatura dgcg(77) € incertidumbre oy = \/2 Aqr/|Vsce(Tr)]
por imagen y latido, para las series capturadas por el dispositivo previo. El intervalo de cuan-
tizacién es Agy = 3:3/21° V.
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C.1.3. PEP Dispositivo

Imagen N.Latido @disp (ms)

60.0
60.0
60.0

60.0
60.0
60.0

60.0
64.0

64.0
60.0
60.0

60.0
64.0
64.0

64.0
60.0
64.0

64.0
64.0
60.0

56.0
60.0

60.0

60.0
60.0
60.0

—_

10

11

W N [P NNRFR[WNFF]|WNDRFR W R ]WNDRFE [N WND - W

Tabla C.3: Estimaciones de @disp por imagen y latido, para las series capturadas por del
dispositivo
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C.2. Tablas para Estimacién de PEP Asociado a Captu-
ras Doppler

C.2.1. Tiempo R

Imagen N.Latido Tg (ms) UECG”(TR) Aqr  op. (ms)

1 629.1 6 s 1.17
1 2 1546.6 9 13 0.95
3 2412.1 4 13 1.43
1 76.1 6 13 1.17
2 2 997.5 5 s 1.28
3 1959.0 4 s 1.43
; 1 693.0 2 13 2.02
2 1642.5 9 13 0.95
1 292.4 18 13 0.67
4 2 1033.6 9 1/3 0.95
3 1934.9 9 s 0.95
1 433.1 2 s 2.02
5 2 1295.2 7 13 1.08
3 2145.3 0 13 35
1 3325 9 13 0.95
6 2 1221.8 10 s 0.90
3 2131.2 2 s 2.02
1 556.8 6 s 1.17
7 2 1506.3 4 13 1.43
3 2495.8 9 13 0.95
0 1 232.9 ~1 s —
2 1120.1 5 s 1.28
10 1 842.4 0 s 3.5
1 228.3 6 s 1.17
11 2 1133.7 8 13 1.01
3 2035.1 10 13 0.90

Tabla C.4: Estimaciones de T para todas las capturas Doppler, segunda derivada estimada
vepca(t = Tgr), intervalo de cuantizacién Agr = % y contribucién asociada a la cuantizacién

ORe = 3,5 X 10‘3\/2 AqR/vEC(;(TR) por imagen vy latido, para la condicién basal. Los casos

con vEC(;(TR) < 0 no se consideran. En el caso limite donde ’l}Ecg(i’Z Tr) = 0 considera
que la incertidumbre es de 3,5 ms.
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C.2. Tablas para Estimacién de PEP Asociado a Capturas Doppler

C.2.2. Tiempo de Onset Etiquetado

Imagen N.Latido TE*! (ms) TE*2 (ms) TES3 (ms) fon_etq (ms) o, (ms)
1 684.5 674.7 678.1 679.1 4.1
1 2 1602.1 1599.5 1601.2 1600.9 1.1
3 2468.3 2465.0 2470.2 2467.8 2.2
1 129.7 123.9 128.2 127.3 2.5
2 2 1058.4 1053.4 1060.3 1057.4 2.9
3 2001.0 2011.9 2015.4 2009.4 6.1
1 746.5 477 746.9 747.1 0.5
3 2 1700.7 1702.3 1700.3 1701.1 0.8
3 2634.1 2640.8 2643.9 2639.6 4.1
1 344.5 343.5 341.6 343.2 1.2
4 2 1086.2 1094.8 1083.3 1088.1 4.9
3 1980.2 1985.4 1987.5 1984.4 3.1
1 487.8 489.7 484.3 487.3 2.2
) 2 1349.5 1348.3 1345.9 1347.9 1.5
3 2185.9 2191.0 2187.7 2188.2 2.1
1 383.8 383.7 382.6 383.4 0.6
6 2 1273.3 1272.8 1280.2 1275.5 3.4
3 2185.9 2185.1 2184.4 2185.1 0.6
1 596.4 603.9 604.1 601.5 3.6
7 2 1552.8 1560.7 1560.8 1558.1 3.7
3 2550.9 2544.9 2543.8 2546.5 3.1
9 1 283.6 288.4 283.5 285.2 2.3
2 1172.3 1172.9 1170.8 1172.0 0.9
10 1 893.7 900.0 895.1 896.2 2.7
1 292.2 286.5 281.4 286.7 4.4
11 2 1198.1 1193.0 1189.0 1193.4 3.7
3 2101.7 2111.0 2101.3 2104.7 4.5
Tgiobal = \/ % 2o 02 3.3
AT‘on—etq =115 Oglobal 3.8

Tabla C.5: Estimaciones individuales de T, por medida y etiquetador, junto con el estimador
puntual T,y ¢.(n) (promedio) y la desviacién estandar intra-medida o,,. Aplicando (2.5.2) se

obtiene ATgq.etq & 4 ms.
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C.2.3. Tiempo de Onset Estimado por Algoritmo: T4, est

Imagen N.Latido T,, (ms) S Agpop  Oone (ms)

1 678.7 146.9 3.8 0.79
1 2 1600.9 334.6 3.5 0.51
3 2464.0 386.3 1.7 0.33
1 132.3 403.5 1.5 0.30
2 2 1058.0 574.0 0.4 0.12
3 2008.1 454.4 1.8 0.31
1 748.3 357.6 7.9 0.74
3 2 1698.4 352.6 2.0 0.37
3 2641.5 357.8 3.2 0.47
1 344.5 447.6 1.0 0.23
4 2 1089.3 715.1 11.1 0.62
3 1980.3 505.6 3.9 0.44
1 480.3 435.8 24 0.36
) 2 1350.3 587.8 4.3 0.42
3 2196.1 302.5 13.9 1.06
1 382.8 558.6 10.2 0.67
6 2 1277.3 480.7 0.5 0.16
3 2189.1 633.4 11.5 0.67
1 609.0 263.7 2.8 0.51
7 2 1562.6 502.7 5.5 0.52
3 2551.0 616.0 20.1 0.89
9 1 297.0 626.9 5.8 0.48
2 11787 1312.3 12.3 0.48
1 30.2 —615,6 721 —
10 2 877.0 1088.9 3.0 0.26
3 1754.1 14443 0.1 0.04
1 285.4 382.9 11.1 0.84
11 2 1190.3 786.1 14.3 0.67
3 2091.6 836.9 0.5 0.12

Tabla C.6: Estimaciones de Ty, primera derivada estimada Sc(,do, intervalo de cuantizacién
Aqpop, y contribucién asociada a discretizacién vertical o,,. = 3,5 x 1073 Agpop/|Secodol
por imagen y latido, para la condicién basal. El caso imagen 10 latido 1 presenta Scoqo < 0y
no admite estimacién de incertidumbre.
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C.2.4. PEP Doppler
PEP con Ty etq

Imagen N.Latido P/E\Pdop_etq (ms)

20.0
04.3
95.8

01.2
29.9
20.5

54.0
58.6

20.8
04.5
49.5

54.2
22.7
42.8

20.9
23.6
23.9

44.6
51.9
20.8

592.3
51.9

23.8

28.3
29.7
69.6

—_

10

11

WD R[NP WNDRFF W] WND W - N~ WD~ Wi

Tabla C.7: fﬁdopvet calculados por imagen y latido para el Doppler.
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PEP con T} est

Imagen N.Latido P/E\Pdop_est (ms)

49.6
54.3
52.0

26.1
60.5
49.2

95.2
95.9

52.1
25.8
45.4

47.2
95.1
50.7

50.3
55.4
57.9

52.2
56.4
95.3

64.1
58.5

34.6

57.0
96.5
26.6

—_

10

11

WN R[NP, WD ]WNDRFR | WD~ WND O — | LN W

Tabla C.8: ?-E\Pdop,et calculados por imagen y latido, para el Doppler.
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C.3. Algoritmo de Sincronizacién

C.3. Algoritmo de Sincronizacién

C.3.1. Meétodo: Picos

Imagen  ¢* C[i*] Largo segmento
1 12042 0.974 748
2 13659 0.860 749
3 15772 1.000 749
4 22556  0.960 749
D 24062 0.958 750
6 26096 0.974 749
7 31381 0.974 749
9 45793  0.960 498
10 52432 1.000 499
11 58107 0.980 749

Tabla C.9: Resultados de sincronizacién por método picos: i* es el indice en la serie temporal
del dispositivo previo que se corresponde con el comienzo de la captura del equipo Doppler,
C[i*] es el coeficiente de correlacién de Pearson asociado, y el largo del segmento delimita el
tiempo maximo de captura.

C.3.2. Meétodo: Crudo

Imagen  ¢* C[i*] Largo segmento
1 12041 0.792 748
2 13658 0.626 749
3 15771 0.794 749
4 22556  0.707 749
5 24061 0.746 750
6 26095 0.825 749
7 31381 0.812 749
9 45793  0.749 498
10 52431 0.818 499
11 58107 0.720 749

Tabla C.10: Resultados de sincronizacién por método crudo: i* es el indice en la serie temporal
del dispositivo previo que se corresponde con el comienzo de la captura del equipo Doppler,
C'[i*] coeficiente de correlacién de Pearson asociado, y el largo del segmento delimita el tiempo
maximo de captura.

121



Apéndice C. Medidas: Tiempos Caracteristicos

C.4. Tablas para la Estimacion del PEP: Dispositivo Di-
sefado

C.4.1. Tiempos Tx, 17y PEP

N.Latido Tg (ms) 77 (ms) PEP (ms)

0 1133.0  1185.0 52.0
1 2082.0  2135.0 53.0
2 3024.0  3079.0 95.0
3 3953.0  4009.0 56.0
4 4889.0  4942.0 93.0
) 5851.0  5903.0 52.0
6 6839.0  6893.0 54.0
7 7794.0  7851.0 27.0
8 8688.0  8745.0 27.0
9 9571.0  9624.0 93.0

10 10494.0  10547.0 53.0
11 11476.0  11529.0 53.0
12 12463.0 12517.0 54.0

Tabla C.11: Utilizando los algoritmos de estimacién de tiempos caracteristicos descritos en
la se estiman el tiempo de pico Tg en el ECG y el tiempo 77 en el BCG
capturados por el dispositivo disenado, y se calcula el PEP como la diferencia T — T para
cada ciclo cardiaco.
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C.4. Tablas para la Estimacién del PEP: Dispositivo Disefiado

C.4.2. Contribucién a Incertidumbre Temporal Debido al Ruido de

Adquisicién
N. Latido s”(t}) (mV/s?) s"(t;) (mV/s*) |ogy| (ms) |or,| (ms)
0 —22655,7 334178 0,800 1,086
1 —21686,3 37654,8 0,836 0,963
2 —22329.9 25274.6 0,812 1,435
3 —23307,7 23816,6 0,778 1,523
4 —21152,3 39056,2 0,857 0,929
) —22007,7 35941,9 0,824 1,009
6 —23678,0 37771,0 0,766 0,960
7 —22832,7 16337,4 0,794 2,221
8 —23452,8 17373,6 0,773 2,088
9 —23503,4 33487.,3 0,772 1,083
10 —23024,8 38601,7 0,788 0,940
11 —20773,3 44809,4 0,873 0,810
12 —21363,3 29830,2 0,849 1,216

Tabla C.12: Incertidumbre en la localizacién temporal del pico R (ECG) y del pico | (BCG)
estimada mediante (B.14)) para cada ciclo cardiaco, en el escenario sin escalar (o = 1). Se

reportan las curvaturas s”(t%) y s”(t7) utilizadas en el célculo.
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N. Latido s"(t%) (mV/s?) s"(t5) (mV/s?) |ogy| (ms) |or,| (ms)

0 —22655,7 334178 1,717 2,993
1 —21686,3 37654,8 1,793 2,656
2 —22329.,9 25274,6 1,742 3,957
3 —23307,7 23816,6 1,669 4,199
4 —21152,3 39056,2 1,839 2,561
3 —22007,7 35941,9 1,767 2,783
6 —23678,0 37771,0 1,643 2,648
7 —22832,7 16337,4 1,703 6,122
8 —23452,8 17373,6 1,658 5,756
9 —23503,4 33487,3 1,655 2,987
10 —23024,8 38601,7 1,689 2,591
11 —20773,3 44809,4 1,872 2,232
12 —21363,3 29830,2 1,820 3,353

Tabla C.13: Incertidumbre en la localizacién temporal del pico R (ECG) y del pico | (BCG)
estimada mediante (B.14) para cada ciclo cardiaco, en el escenario escalado (agce = 3.6,
agcg = 7,6). Se reportan las curvaturas s”(t};) y s”(t}) utilizadas en el calculo.
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Apéndice D

Evaluacion de Configuracion Alternativa
del Filtro MFB

Durante el disefio de la etapa de filtrado se evalué una modificacion en el valor
de Ry del filtro Multiple Feedback con el objetivo de reducir el retardo de grupo en
la banda de interés, minimizando asi las diferencias de desfasaje entre los canales
ECG y BCG. Este anexo presenta el analisis comparativo entre la configuracién
adoptada (Ry = 10kQ) y la alternativa evaluada (Re = 3,6k(), y justifica la
decisién de mantener la configuracién original.

Los valores de componentes de ambas configuraciones se presentan en la

[bla D.1l

En la se comparan los diagramas de magnitud, fase y retardo de
grupo de la transferencia total del AFE para el canal BCG en ambas configura-

ciones.

Como se observa en la[D.TD| reducir Rz a 3, 6 k2 disminuye el retardo de grupo
en la banda de interés. Sin embargo, esta modificacion produce simultdneamente
un corrimiento de la frecuencia de resonancia del sistema de segundo orden hacia
valores mas altos y un incremento del peaking.

Durante las mediciones experimentales, se verifico que la configuracion de Ry =
3,6k introducia un nivel de ruido sobre la banda de interés inaceptable en la
practica. La reducciéon de Ro implica un incremento 42,65 Hz del ancho de la
banda pasante de los AFEs que resulta desfavorable, dado que como se detalla
en la [subseccion 3.7.5| los canales ya presentan un nivel de ruido considerable
debido a artefactos de ruidos presentes en el voltaje de alimentacién del dispositivo
(3,3 V). Con el aumento del ancho de banda y del peaking, dicho artefacto de

Configuracién R Rs R; & Cy
Adoptada 3,6k | 10k | 3,6 k2 | 3,3uF | 33nF
Alternativa evaluada | 3,6k | 3,6k | 3,6k | 3,3uF | 33nF

Tabla D.1: Valores de componentes del filtro MFB: configuracién adoptada y alternativa eva-
luada.



Apéndice D. Evaluacién de Configuracion Alternativa del Filtro MFB
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—— Configuracién sugerida i / Resonancia MFB
5 i Polo etapa entrada 80.38 Hz
Banda de interés (6-30 Hz) 0.48 Hzp / '
Polo etapa salida / Ganancia en banda pasante i \

50 4
£ 0.07 Hz - 50.8 dB

S
o
L

Resonancia MFB
133.97 Hz

Magnitud (dB)
w
o

N
o
L

10 A

150 A

100 A

50 1

—50 4

Fase (grados)
o

—100 A

—— Configuracién previa
—150 4 —— Configuracién sugerida
Banda de interés (6-30 Hz)

102 107! 10° 10! 10?
Frecuencia (Hz)

(a) Magnitud y fase.

10°

—— Config. previa
—— Config. sugerida
Banda de interés (6-30 Hz)

Retardo de grupo (ms)

0 T T T T T T T

10 20 30 40 50 60 70
Frecuencia (Hz)

(b) Retardo de grupo.

Figura D.1: Comparacién de respuesta en frecuencia entre la configuracién adoptada (Rs

10k, fs = 250Hz) y la alternativa evaluada (R = 3,6 kQ2).
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ruido (predominantemente de 10 Hz y sus arménicos) aumenta su presencia en los
canales. Por este motivo, se descarté esta alternativa y se mantuvo la configuracién
original con Ry = 10Kk{2 pese a la mejora tedrica del retardo de grupo.
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Apéndice E

Frecuencia de Resonancia y

Propagacion de Tolerancias en el Filtro

MFB

E.1. Frecuencia de Resonancia del Fitro Pasa-bajos

A paritr de la funcién de transferencia del filtro MFB pasa-bajos de segundo

orden:

2
n

s2 4+ 2w s + w2

w

H(S) = AMFB .

La magnitud al cuadrado resulta:

4
Wn

|H (jw)|? o

(wi — w?)? + (2Cwnw)?

El maximo de |H (jw)|?

cuando el denominador es minimo. Derivando respecto a © = w

cero:
d o 2 2 2
T [(wp —u)?* 4+ 4Cwiu] =0
—2(w? —u) +4¢%2 =0

u=w(1-2¢%

Por lo tanto la frecuencia de maxima ganancia es:

Winaz = w1 — 22

2

(&

(E.1)

(E.2)

ocurre a la frecuencia de resonanacia w,,. Esto ocurre

igualando a

(E.3)

(E.4)

(E.5)



Apéndice E. Frecuencia de Resonancia y Propagacién de Tolerancias en el
Filtro MFB

Aplicacion Numérica

Con los valores de disenio del filtro, la frecuencia natural resulta fo = w, /27 =
80,4 Hz y el amortiguamiento ¢ ~ 0,197. Sustituyendo en

fmaz = ;"—;\/1 —2(2=80,4-/1—2-(0,197)2 = 80,4 - /0,922 ~ 77,1Hz (E.7)

El pico de ganancia del filtro diseniado se espera por lo tanto en 77,1 Hz, y no
en w, directamente.

E.2. Propagacion de Tolerancias en f

La frecuencia natural del filtro depende de los componentes segun:

1

= E.8
Io = VR RsCiCs (E8)
Reescribiendo en forma de potencias:
1 _
fo=5- (RaR3C1C2) "2 (E.9)
Aplicando logaritmo natural a ambos miembros:
1 1
lnfo:1n2——i(lnRg—i—lnRg—l—lnCl—&—lan) (E.10)
0
Diferenciando:
dfo 1 <dR2 dRs dC d02>
L + + + E.11
Jfo 2\ Ry Ry C1  (y (EL)
Tomando valores absolutos para el analisis de peor caso:
Afg 1 (ARg ARy AC AC’2>
foo 2\ R R3 Ch Co (E.12)
Sustituyendo las tolerancias de cada componente:
A 1 17%
afo g i 1% +10%+5% | = 1L g5y (E.13)
fo 2 |\~~~ =~ =~ 2
Ro> Rs3 Cq Cz
Con fo = 80,4 Hz, el rango de variacién de peor caso resulta:
fo €180,4-(1—0,085), 80,4 - (1+ 0,085)] = [73,6 Hz, 87,2 Hz] (E.14)

Propagando ese mismo error a fy,,; mediante y dado que ¢

también depende de los componentes, el rango de peor caso para la frecuencia de
pico medible resulta aproximadamente:
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E.2. Propagaciéon de Tolerancias en fj

Finaz € [67,3Hz, 79,8 Hz] (E.15)
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Apéndice F

Diseno del PCB y Revisiones de
Hardware

Este anexo presenta capturas del disefio del dispositivo vestible fabricado, deno-
minado Revl, a nivel de esquematicos y de layout. Adicionalmente, se documenta
una segunda revisiéon (Rev2) que incorpora mejoras y correcciones a errores de
diseno identificados durante el ensamblado y la validacion del dispositivo.

El proposito de la Rev2 es proveer archivos de fabricacion corregidos que sirvan
como punto de partida para aquel grupo que tome, permitiendo optar por fabricar
directamente la Rev2 o utilizarla como referencia para un diseno propio.

F.1. Figuras del Dispositivo Fabricado (Revl)

F.1.1. Esquematicos

[ g [ 0 [ a [

Figura F.1: Diagrama de bloques del disefio en Altium Designer.
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[

Interconexiones

[ g [ g [

Figura F.2: Esquematico del canal ECG.

[ 2 I

Figura F.3: Esquemético del canal BCG.

F.1.2. Layouty PCB

F.2. Cambios para la Segunda Versiéon (Rev2)

Durante el ensamblado de los componentes en el PCB y la validacién de los
AFEs se identificaron errores de disefio a nivel esquemaético y layout, asi como
posibles mejoras que fueron resueltas para la Rev2. Esta seccién detalla dichos
errores.

En primer lugar, en la Revl se encontré una diferencia entre la numeracién
de los componentes a nivel esquematico y la numeracion indicada por el silkscreen
del PCB.

Por otro lado se hallaron dos errores en el esquematico en el canal de BCG de
la Revl. En la primera etapa del AFE, R312 tenia un borne conectado a GN D
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F.2. Cambios para la Segunda Versién (Rev2)

[ 5 [ 3 [ g [

Figura F.4: Esquemaético del circuito de alimentacion y generacién de Vggg.

o
o
o
o
0.
o

Figura F.5: Vista 2D de la cara superior del PCB sin silkscreen.

en vez de Vrgpr. Ademés, el MFB del BCG tenia un error de topologia en el que
R301 estaba en paralelo a C302. Ambos errores, corregidos para la Rev2, se pueden
apreciar mediante recuadros rojos en la

Adicionalmente, para reducir la incidencia de perturbaciones en el voltaje
de alimentacién generado por el regulador de Seeed XIAO BLE nRF52840
sobre ambos AFEs (subseccion 3.7.5)), se agregaron condensadores de desacople
de 0,1 uF y 1 puF proximos a la alimentacion de los amplificadores operacionales
AD8619ARZ y AD8617TARMZ.
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330+ | u_IN_+201 o L] A . d_IN-201
J303 J202  J201

Nt ;202108 8C204 x_
CR%%%; 22030 N _R210
205 IER211 T

IEEn

o
=307 m || 1R30 2201 mRr206C208

=
C305 L mmR30; Tl iC205|5

R207
U302'__ C304 5 | 1IR30 6203 - L
ow” | R312mm M R30¢
; R311 = mR305 LH I 11 R202

J3o1’ |-7302 J203 J204 | F ' J4o1

2ozn €0¢en

Figura F.6: Vista 3D de la cara superior del PCB.

Figura F.7: Vista 3D inclinada de la cara inferior del PCB.

F.2.1. Esquematicos
F.2.2. Layout y PCB
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F.2. Cambios para la Segunda Versién (Rev2)

e e

Figura F.8: Diagrama de bloques y conexionado de la Rev2.

Figura F.9: AFE de BCG de la Rev2. Recuadrado en rojo: agregado de condensadores de
desacople en la alimentacién del amplificador operacional AD8619ARZ y correcciones en
primer y segunda etapa del AFE.
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by
i

Interconexiones

1m o Eee > PE

CesE>—SF

VOUT_(GuTECE > 1B

Figura F.10: AFE del ECG de la Rev2. Recuadrado en rojo: agregado de condensadores de
desacople en la alimentacién del amplificador operacional AD8617ARMZ.

Eiiods
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o — Yoo 3
fex:3
e
c o -
IR riLraNRC

Interconexiones
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o

Figura F.11: Esquematico de generacion de Vpppr y conexionado con el médulo Seeed XIAO

BLE nRF52840.
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F.2. Cambios para la Segunda Versién (Rev2)

o
(9]
(4]
(4]
(4]
Lo}

Figura F.12: Captura de las capas Top (rojo) y Bottom (azul) de la Rev2 del PCB. En amarillo se
recuadran cambios en el PCB: agregado de condensadores de desacople y zécalos reorientados.
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Apéndice G
Capturas de la Aplicacidon de Software

A continuacién se presentan capturas de la interfaz grafica que ilustran las
funcionalidades incorporadas en este trabajo.

§ WenrBLEPS - o X
o Dark
3
Data Rate: 263.6 Hz | Dropped: 0 Collection Time: 00:00:21
= BCG Channel Data -
5000
L
St B
Stop ADC sampling (1] ‘
4000
Sharnels <
Frequency (Hz):
3000
X s
E
Time Scale (s); v
&
8
H
Gain Control (711): BCG 2000
Voltage Scale |
Help 1000
-2.0 -15 -1.0 -0.5 0.0 05 10 15 2.0
Time (s)

Figura G.1: Interfaz en modo de canal dnico visualizando inicamente el canal BCG.
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§ WeABLEPS = a X
s Dark
3
Data Rate: 239.0 Hz | Dropped: 0 Collection Time: 00-00:06
= ECG Channel Data -
5000
*
Stost ADG sempiing »
Stop ADC sampling n ‘
4000
o o
Frequency (Hz):
3000 1
) N S
E
Time Scale (s): b
s
g
pil
S
Gain Control (1/1): BCG 2000 4
[ vottage scale \
e |
Help 1000 +
0 T T T T T T
-2.0 -15 -1.0 -0.5 0.0 0.5 10 15 2.0
Time (s)
Figura G.2: Interfaz en modo de canal (nico visualizando tnicamente el canal ECG.
§ WearBLEPS - 8 x

WeArBLEPS

Data Rate: 0 Hz | Dropped: 0

=] i BCG Channel Data

Stop ADC sampling n

4000

Frequency (Ha):

2000

Timi (s)

Gain Contro X ECG Channel Data

W Trigger OFF/ON 4000

1000

Figura G.3: Interfaz con modo oscuro habilitado.
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Channels

1 channel

2 channels

Figura G.4: Men( de seleccién entre canal (nico y dos canales.

(venv) PS C:\Facultad\Proyecto\PFC-colecars\Software\executables\con_terminal> .\wearbleps_c.exe

Attempting to connect...

Connected to WeArBLEPS-device-C
ble_interface\ble_interface.py:45: FutureWarning: This method will be removed future version, use the services property instead.

Services rediscovered successfully.
Device connected.

Device connected - updating GUI.
Subscribed to notifications for characteristic DCB10002-1A2B-4C3D-8E9F-001122334455

Figura G.5: Terminal al iniciar la aplicacién, mostrando el proceso de conexién con el disposi-

tivo.
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