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Resumo

Melhores condicoes de satude e a queda da taxa de fecundidade na populacdo mundial
requerem a aten¢ao quanto ao envelhecimento populacional crescente. Sendo assim, estudos
de tecnologias assistivas se tornam cada vez mais importantes na vida atual. Pensando
nisso, tomou-se como proposta deste trabalho, a implementacao de um sistema capaz de
detectar e monitorar arritmias cardiacas de taquicardia e bradicardia e possiveis quedas de
inviduos, enviando mensagens SMS quando ocorrer um destes eventos através do médulo de
GSM SIMSO0OL, fabricado pela SIMCom®. Desta forma, primeiramente implementou-se um
eletrocardiografo de uma derivagdo e um detector de batimentos cardiacos. Utilizou-se um
simulador multiparamétrico de paciente Lionheart 2, fabricado pela Bio-Tek Instruments,
para validar o sistema proposto para ECG e foram realizados testes com voluntarios. Este
sistema apresentou erro absoluto de 1 BPM para testes com o simulador e erro absoluto de
3 BPM com voluntarios. O sinal de ECG amostrado, por sua vez, apresentou coeficiente
de correlacao de Pearson maior que 0,90, indicando uma correlagao forte entre os sinais
de saida e a referéncia. Contudo, este sistema deve ser utilizado unicamente como um
instrumento auxiliar na detecgdo de arritmias e indicar uma possivel situagdo de emergéncia
e nao como um sistema de diagnéstico clinico preciso. Foi implementado, também, um
sistema detector de quedas, utilizando-se o sensor inercial MPU-9250, fabricado pela
InvenSense®, posicionado na regiao da cintura de voluntarios como um sistema adicional
ao sistema de ECG. Com o estudo de 54 execugoes de movimentos padronizados concluiu-se

que o modelo pode detectar quedas em 98,14% dos casos previstos.

Palavras-chave: Eletrocardiografia, Arritmias Cardiacas, Deteccao de Quedas, Mensagens
de Celular.



Abstract

Improved health conditions and declining fertility rates in the world population require
attention to increasing population aging. As such, assistive technology studies become
increasingly important in today’s life. With this in mind, a proposal was made to implement
a system capable of detecting and monitoring cardiac arrhythmias of tachycardia and
bradycardia and possible falls of individuals, sending SMS messages when one of these
events occurs through the GSM module SIM800OL, manufactured by SIMCom ®. In
this way, a lead electrocardiograph and a heart rate detector were first implemented. A
multiparametric patient simulator, Lionheart 2, manufactured by Bio-Tek Instruments,
was used to validate the proposed ECG system and tests were performed with volunteers.
This system presented absolute error of 1 BPM for tests with the simulator and absolute
error of 3 BPM with volunteers. The sampled ECG signal presented a Pearson correlation
coefficient higher than 0.90, indicating a strong correlation between the output signals
and the reference. However, this system should only be used as an aid in the detection
of arrhythmias and indicate a possible emergency situation and not as a precise clinical
diagnosis system. A fall detector system was also implemented, using the MPU-9250 inertial
sensor, manufactured by InvenSense ®, positioned in the waist region of volunteers as an
additional system to the ECG system. With the study of 54 executions of standardized
movements it was concluded that the model can detect falls in 98.14% of the predicted

cases.

Keywords: Electrocardiography, Cardiac Arrhythmias, Detection of Falls, Celphone

Messages.
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1 Introducao

A melhoria da qualidade de vida e o decréscimo da taxa de fecundidade da populagao
mundial trazem a tona novas preocupagoes quanto ao envelhecimento populacional. Segundo
dados da Organizagao Mundial da Satide (OMS, 2015), a maioria da populagao mundial
pode viver mais que 60 anos atualmente. E possivel afirmar que uma em cada nove pessoas
no mundo sao idosas e espera-se que em 2050 esta propor¢ao aumente de uma para cada
cinco, ou seja, aproximadamente 2 bilhoes de pessoas (UNPFA, 2012). No Brasil estima-se
que em 2050 existirao aproximadamente 64 milhdes de pessoas na terceira idade (IBGE,
2018).

Portanto, este crescimento populacional da parcela idosa exige maior atencao com
a saude publica e a economia de um pais devido ao aumento da demanda por tratamentos,
internacoes e pelo moroso tempo de recuperacao requerido. Dentre as adversidades que
impactam na qualidade de vida das pessoas neste contexto, podem-se destacar as quedas,
que geralmente trazem consequéncias fisicas, funcionais e psicossociais. Como eventos
fisicos ocasionados pelas quedas incluem-se fraturas, comumente de féemur, radio e clavicula,
lesoes teciduais, neuroldgicas e problemas respiratorios. Por exemplo, a hospitalizagao, a
limitacao de mobilidade e a alteracao do estilo de vida sao classificados como consequéncias
funcionais e trazem consigo disttirbios psicologicos como o medo de voltar a cair, a sensacao
de impoténcia e o desgaste emocional (ANTUNES; CORREA, 2010).

Além das quedas dos idosos e suas consequéncias é importante ressaltar que com
o avancgo dos anos, o corpo humano passa naturalmente por mudangas no metabolismo,
saude mental, sistema imunolégico e varias outras alteragoes que reduzem o potencial do
individuo. Os tecidos perdem elasticidade e os 6rgaos tém seu funcionamento alterado.
O idoso tem maior suscetibilidade a doengas cardiovasculares, problemas mentais, maior
incidéncia de cancer, deficiéncias no sistema locomotor, entre outros. Com relagao ao
sistema cardiovascular, pode-se citar intimeras alteracoes decorridas do envelhecimento,
tais como, a diminuicao da elasticidade das artérias e da distensibilidade do coragao,
aterosclerose e anormalidades na condugao do estimulo elétrico, podendo assim causar
arritmias e problemas de pressao (ZASLAVSKY; GUS, 2002). Segundo a Organizacao
Mundial da Saiude (OMS, 2001) as doencas cardiovasculares sao e continuardo sendo a

maior causa de mortalidade em idosos e representarao 46,4% de todas as mortes em 2020.

As chances de sobrevivéncia de um paciente que sofre um acidente cardiovascular
aumentam quando o atendimento é imediato e o problema é identificado rapidamente.
Sabe-se que na maioria dos casos as mortes por infarto do miocardio (IAM) ocorrem nas

primeiras horas apds o inicio dos sintomas (PIEGAS et al., 2015). As pessoas que sao
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tratadas na primeira hora tem probabilidade significativamente menor de mortalidade e
morbidade (MELO et al., 2006). Sendo assim, ¢ imprescindivel o reconhecimento imediato
dos sintomas do paciente por pessoas proximas para que o sistema de satde seja acionado

0 mais breve possivel.

Portanto, esta proposta apresenta uma solucao de baixo custo para monitoramento
dos idosos, onde é importante salientar o aumento desta populagao e, portanto, a probabi-
lidade do ntimero de idosos morar sozinho e ter maior autonomia. Este tipo de sistema
permite que a familia possa acompanhar situagoes do dia a dia respeitando a privacidade
desta correspondente populacao. Sendo assim, propoe-se o desenvolvimento de um sistema
capaz de identificar arritmias cardiacas (bradicardia e taquicardia) e quedas em individuos,
com o intuito de comunicar a uma pessoa préoxima sobre o evento através de mensagens
de celular (SMS) para que esta possa tomar providéncias. O sistema também prevé a
geracao de um banco de dados com o histérico dos eventos para analise posterior de um

profissional da area da satude.

Os assuntos deste trabalho sao divididos e apresentados através de capitulos. No
Capitulo 2, sdo apresentados conceitos basicos de eletrocardiografia, necessarios para a
compreensao dos sinais elétricos gerados pelo coracao humano. Também neste capitulo,
introduz-se o estudo da caracterizagdo da postura e equilibrio de individuos, assim como, os
sensores que normalmente sao empregados. A metodologia utilizada para a elaboragao do
sistema, aquisi¢ao e processamento dos sinais de eletrocardiograma e dos sensores inerciais,
bem como, o hardware e os softwares envolvidos sao tratados no Capitulo 3. A apresentacao
dos resultados obtidos através da metodologia proposta pode ser verificada no Capitulo
4. Com base nos resultados, discute-se a eficiéncia do sistema em monitorar arritmias
cardiacas e quedas de individuos. As conclusoes e consideragoes finais sao apresentadas
no Capitulo 5. Por fim, sugestoes propostas para a melhoria deste trabalho em estudos

futuros podem ser verificadas no Capitulo 6.
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2 Revisao Bibliografica

Neste capitulo sao apresentados os principios de formacao e captacao de um
eletrocardiograma, bem como suas principais caracteristicas. Sao abordados também
fatores que influenciam no equilibrio humano e alguns dos sensores que podem ser utilizados

para monitorar uma possivel perda de equilibrio ou queda.

2.1 O Eletrocardiograma (ECG): uma abordagem simplificada

O eletrocardiograma (ECG) é o registro do sinal do eletrocardiégrafo que pode
fornecer diversas caracteristicas sobre o musculo cardiaco e seu funcionamento, sendo
largamente utilizado em analises clinicas. Com a andlise do sinal de ECG ¢é possivel
identificar um iminente infarto do miocardio, arritmias que podem ser fatais, anormalidades
na conducao elétrica do coragdo ou simplesmente avaliar as condig¢oes de um paciente
que deseja iniciar uma rotina de exercicios (THALER, 2013). Também conhecido como
FElektrokardiogramm (EKG) em sua nomenclatura alema, o ECG consiste na obtengao
grafica dos potenciais bioelétricos em func¢ao do tempo, gerados pelo corpo humano durante
a atividade cardiaca (JEMILEHIN; ADU, 2016). Isso é possivel porque as células do corpo
humano funcionam eletricamente como baterias, com diferentes concentracoes de ions de
Potéssio (KT) e de Sédio (Na'), dentro e fora de suas membranas, respectivamente. Assim,
aparecem pequenas diferengas de potencial, chamadas de biopotenciais (KESTO, 2013). A
Figura 1 ilustra a comparagao de uma célula viva com uma pequena bateria durante a

despolarizacao e a repolarizacao.

Figura 1 — Esboco simplificado comparando o funcionamento de uma célula a uma pequena
bateria.
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Fonte: Adaptado de Kesto (2013).
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Observa-se que no periodo anterior a despolarizacao tem-se o estagio de repouso
do potencial da membrana celular, ou seja, é o periodo onde o potencial de acao ainda nao
foi ativado. Neste momento a membrana esta polarizada, pois o potencial negativo de -90
milivolts esta presente. No estagio seguinte, a despolarizacao, a membrana celular torna-se
imediatamente permeavel para ions de Sodio, carregados positivamente. Estes atravessam
a membrana através de difusao e fazem com que o potencial cresga rapidamente na direcao
positiva e se torne neutro. Em alguns tipos de fibra muscular esta carga positiva atravessa
a linha da neutralidade, causando um overshoot positivo. Em milésimos de segundo os
canais de Sodio comecam a se fechar e os canais de Potéassio abrem rapidamente. Este é o
estagio de repolarizacao, onde o potencial da membrana retorna ao seu valor de repouso
(HALL; GUYTON, 2006). O processo de despolarizagao e repolarizagao dos biopotenciais
do musculo cardiaco pode ser detectado através de eletrodos fixados em pontos especificos

na superficie do corpo humano, formando o eletrocardiograma.

As células do coracao responsaveis pela sua atividade elétrica se dividem basicamente
em trés grupos: as células de marca-passo, as células de conducgao elétrica e as células

miocardicas, distribuidas conforme a Figura 2.

Figura 2 — Ilustracao das regides do coragao humano com células cardiacas responsaveis
pela atividade elétrica.
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vias de conducéo

células miocardicas

Fonte: Adaptado livremente de Thaler (2013).
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As células de marca-passo sao capazes de realizar o processo de despolarizagao e
repolarizacao de forma continua, além de propagar o efeito para as demais células, nao
parando o ciclo no estagio de repouso. Este grupo de células é responsavel pelo ciclo
cardiaco de contracao e relaxamento. Medindo de 5 a 10 microns (um), estao localizadas
na parte ascendente do atrio direito, formando o né sinoatrial (SA), conhecido também por
noé sinusal. As demais células do coracdo também tem a capacidade de se comportar como
células marca-passo, mas isso normalmente s6 ocorre se o grupo dominante do né sinoatrial
falhar. O grupo de células de condugao elétrica é composto por células finas e longas,
responsaveis por transportar corrente elétrica de forma rapida para regioes distantes do
coragao. O sistema de Purkije é composto pelas fibras de condugao ventricular. Nos atrios
tem-se as fibras do topo do septo intra-atrial, regiao conhecida como feixe de Bachman,
responsaveis pela rapida ativagdo do atrio esquerdo a partir do direito (THALER, 2013).

As regides citadas podem ser observadas na Figura 3.

Figura 3 — Ilustracao das vias de conducao elétrica do coragao humano.
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Fonte: Adaptado livremente de Junqueira et al. (2000).

Por fim, as células miocardicas sao as que constituem a maior parte do tecido
cardiaco. Realizam o trabalho de contracao e relaxamento do musculo, bombeando o
sangue para todo o corpo. Medem de 50 a 100 microns (um) de comprimento e contém
grande quantidade das proteinas Miosina e Actina, responsaveis pela contragao muscular.
Esta contracao acontece conforme mostrado na Figura 4. Neste processo, o Célcio tem

papel fundamental de mediador entre as proteinas. Com a despolarizacao ele é liberado,
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fazendo com que as proteinas contrateis Miosina e Actina interajam e a célula passa a se
contrair (THALER, 2013).

Figura 4 — Processo de contracao das células miocardicas: (a) célula miocardica em repouso
e (b) célula miocardica contraida.

actina miosina

——— e ———————

Fonte: Adaptado livremente de Thaler (2013).

Na Secao 2.1.1 é possivel compreender a contribuicao de cada parte do coragao para
a formacao do sinal de registro do eletrocardiograma e quais as suas formas tipicas, assim
como, entender como devem ser posicionados os eletrodos de superficie para a correta

obtencao dos sinais cardiacos.

2.1.1 Posicionamento dos Eletrodos e Resultados Tipicos do ECG

O resultado obtido de um eletrocardiograma corresponde a superposicao da acao
muscular de varias regides do coracao durante a sistole e a diastole. A sistole representa
o periodo de contracao do miusculo cardiaco e a didstole o seu relaxamento. Assim, o
que se observa com mais clareza no ECG tipico sao basicamente trés ondas. A onda P,
gerada a partir da despolarizagao atrial e que se propaga no né sinoatrial (SA), a segunda,
chamada complexo QRS, representa a despolarizacao rapida do ventriculo ao passo que o
potencial se distribui pelas fibras ventriculares e em seguida tem-se a onda T que indica a
repolarizacao ventricular que ocorre logo que o musculo comeca a relaxar. O ciclo descrito
é representado na Figura 5 (TORTORA; GRABOWSKI, 2010).
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Figura 5 — Ciclo cardiaco humano e a geragdo do ECG.

A despolarizacdo das
fibras contrateis atriais
produz a onda P

Diastole ventricular
(relaxamento)

€ sistole atrial
(contragdo)

0 0,2 04 08 0.8

Segundos
oA repolarizacio das 0 0.2
fibras contrateis ’
ventriculares produz a Segundos
onda T
o.ﬂ\ despolarizacio das
fibras confrateis venfriculares
produz o complexo QRS

0 02 04 06  @sisiole veniricular
Segundos (contragio)

0 02 04
Segundos
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A representacao do sinal cardiaco pode ser observada também como a superposicao
dos potenciais de acao distribuidos pelos diversos grupos musculares do coracao em fungao

do tempo, como pode ser verficado na Figura 6.

Figura 6 — Superposicao dos potenciais de agao a medida que o estimulo alcanca os
diferentes grupos musculares do coragao humano.
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Fonte: Adaptado de Kesto (2013).

A amplitude desses sinais quando gerados no coracao é de aproximadamente 100
mV. Parte deste potencial é dissipado através dos tecidos internos do nosso corpo e a parte
que pode ser captada na superficie da pele chega a amplitudes de aproximadamente 1 mV
(STREET, 2012). Para obtengao do eletrocardiograma impresso em papel ou em uma tela
é necessario amplificar essa tensao elétrica captada pelos eletrodos de superficie e realizar
o tratamento adequado do sinal. Essa é a fungao do eletrocardiografo e sua implementacao

¢ mostrada no Capitulo 3.

Os eletrodos de superficie utilizados para captacao dos sinais de ECG sao desenvol-
vidos para obterem o melhor acoplamento elétrico possivel com o corpo humano. Para
isso, os modelos mais utilizados atualmente sao fabricados normalmente em Cloreto de
Prata - Prata (Ag/AgCl), tendo seu terminal de conexao do tipo snap folheado a Prata e
a interface com a pele do individuo se dé através de uma camada de gel (ou adesivo) com
solucao eletrolitica. A Figura 7, apenas para exemplificar, apresenta o corte lateral de um

eletrodo de superficie deste tipo.
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Figura 7 — Corte lateral de um eletrodo de superficie de Ag/AgCl.
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Fonte: Adaptado de Bronzino (2006).

O correto posicionamento dos eletrodos é de fundamental importancia para a
geracao e interpretacao do eletrocardiograma. Para isso, existem algumas convencgoes,
como por exemplo, o tridngulo de Einthoven. Willem Einthoven visualizou que os eletrodos
poderiam ser posicionados um em cada ombro e outro em um ponto localizado na parte
inferior do abdémen, dispensando o método de aquisicao antigo, onde os membros eram
mergulhados em recipentes com solugdes de dgua com sal. Isso foi possivel porque Einthoven
constatou que nao ha um fluxo significativo de corrente para os membros. Assim, desenhou
um triangulo equilatero utilizando como vértices um ponto na parte inferior do abdoémen e
os ombros e constatou que se o vetor que representa o espalhamento da excitacao cardiaca
¢é conhecido, entao a sua projecao nos lados do tridngulo é proporcional ao potencial
medido entre os ombros. Esta representagao ficou conhecida como triangulo de Einthoven
e é mostrada na Figura 8 (TOMPKINS, 2000).

Figura 8 — Tridngulo de Einthoven. RA - Right Arm (Brago esquerdo), LA - Left Arm
(Brago direito) e LL - Left Leg (Perna esquerda).

Fonte: Adaptado livremente de Tompkins (2000).
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As projecoes do vetor de espalhamento da excitagdo cardiaca formam as chamadas
derivacoes I, II e III, também conhecidas como derivagoes standard. Por exemplo, se o
eletrodo positivo for posicionado no brago esquerdo (LA) e o negativo no brago direito
(RA), obtém-se o o sinal de ECG relativo a diferenca de potencial dos dois ombros, a
derivagao 1. Para a derivagao II, posiciona-se o eletrodo positivo na perna esquerda (LL) e
o eletrodo negativo em RA. Fixando-se o eletrodo positivo em LL e o negativo em LA,
obtem-se o sinal relativo a derivacao III. Para a realizacao deste trabalho foi adotada a
derivagao I, como mostrado na Figura 9 (TOMPKINS, 2000).

Figura 9 — Posicionamento dos eletrodos adotado para este trabalho.

Fonte: Adaptado livremente de Street (2012).

Outras derivagoes foram criadas para fornecer mais informacoes sobre o coragao,
porém, nao serao abordadas neste trabalho, pois o objetivo principal do ECG proposto é
representar possiveis taquicardias e bradicardias e nao um sistema de diagnéstico completo
para disturbios cardiacos. Além disso, tem como funcao essencial a transmissao de uma
mensagem, via celular, de emergéncia para familiares para que o individuo possa ser
atendido de forma urgente. Apenas para exemplificar, a Figura 10 apresenta os resultados
tipicos esperados para cada uma das 12 derivagoes existentes (I, II, III, aVR, aVL, aVF,

V1, V2, V3, V4, V5 e V6). Em fun¢io do comportamento das formas de onda apresentadas,
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é possivel caracterizar determinadas falhas do sistema cardiaco, como por exemplo, as

chamadas arritmias cardiacas (assunto abordado na Se¢ao 2.1.2).

Figura 10 — Formatos tipicos de sinais de ECG em fung¢ao do tipo de derivagao.
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Fonte: Adaptado livremente de Thaler (2013).

2.1.2 Arritmias Cardiacas

O coracao humano saudavel bate aproximadamente 60 a 100 vezes por minuto
quando o individuo esta em repouso. Esse ritmo, caracterizado por batimentos por minuto
(BPM), é originado pelo né sinoatrial (SA) como explicitado anteriormente, e por este
motivo, é chamado de ritmo sinusal (RS). O termo arritmia é empregado para definir
anormalidades na condug¢ao e na origem do impulso elétrico, no ritmo sinusal ou na
regularidade do ECG. Porém, é importante ressaltar que a arritmia nem sempre ¢é significado
de problema, pois a mesma é normal em atletas, que podem apresentar ritmos de 40 a
45 bpm quando em repouso, ou ainda, acima de 100 BPM quando exercendo alguma
atividade fisica. Por outro lado, algumas arritmias podem ser perigosas, podendo levar o
individuo a ébito se ndo for atendido rapidamente (THALER, 2013).

Para se caracterizar uma arritmia, deve-se verificar basicamente trés fatores: se
o ritmo sinusal estd muito lento ou muito rapido, se a origem do ECG é ventricular ou
supraventricular e se o sinal é regular ou irregular, ou seja, se o intervalo entre as ondas R
sao constantes (PETTY, 2015). Devido as restrigdes de escopo e processamento adotados,
nao sera possivel detectar de forma satisfatéria arritmias que nao as de ritmo sinusal.

Desta forma, a abordagem deste trabalho estd direcionada as taquicardias e bradicardias.
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As origens deste tipo de arritmia podem ser patoldgicas, como uma doenga cardiaca,
ou simplesmente porque o individuo esta realizando uma atividade fisica. A taquicardia,
que se caracteriza pelo ritmo sinusal acima de 100 BPM, pode ocorrer em pacientes com
problemas graves de coracao, doencas pulmonares e ainda em pacientes com alteragoes na
tiredide, podendo levar a consequéncias graves se nao houver atendimento adequado. Ja a
bradicardia, caracterizada pelo ritmo sinusal menor que 60 BPM, é o tipo de arritmia mais
observado em pacientes que estao no inicio de um infarto. Os sintomas da bradicardia
envolvem tonturas e até desmaios (THALER, 2013). Exemplos de taquicardia e bradicardia

podem ser observados na Figura 11.

Figura 11 — Arritmias de origem sinusal: (a) taquicardia sinusal de aproximadamente 120
BPM e (b) bradicardia sinusal de aproximadamente 40 BPM.

Fonte: Adaptado livremente de Thaler (2013).

Outro tipo de arritmia desta natureza que pode ocorrer é a parada sinusal. Esta
ocorre quando as células do n6 sinoatrial param de exercer a sua funcao de marca-passo,
fazendo com que no ECG apareca uma linha continua. Esta condicao é chamada de
assistolia e é definida pela auséncia de estimulo elétrico no coragdo por um longo periodo.
Quando isto ocorre, normalmente as outras células do coragao assumem o papel de células
marca-passo, com o objetivo de recuperar a atividade no miocardio. A Figura 12 apresenta,
como exemplo, o tipico sinal de ECG de um paciente em situagao de assistolia (THALER,
2013). Com base nas informagoes apresentadas, foi possivel implementar o sistema que

detecta arritmias cardiacas apresentado no Capitulo 3.
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Figura 12 — Assistolia detectada entre o quarto e quinto batimento.
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Fonte: Adaptado livremente de Thaler (2013).

2.2 Introducao a Caracterizacdo da Postura e Equilibrio

Um dos topicos deste trabalho trata da sinalizacao de quedas, eventos que ocorrem
comumente com idosos, e por este motivo, é imprescindivel o entendimento dos sistemas
que garantem a manuten¢ao da postura e do equilibrio no corpo humano. Equilibrio
postural pode ser definido como a capacidade de se manter ou recuperar o centro de massa
do corpo sobre sua base de sustentacao em um campo gravitacional, controlando assim a
sua posi¢ao no espaco (HORAK, 1987).

Equilibrio, controle postural e balango sao empregados como sinénimos quando
utilizados para definir o mecanismo de prevencao de quedas do corpo humano. Fazem parte
deste mecanismo basicamente trés sistemas receptores sensoriais: o sistema vestibular,
localizado no ouvido interno, o sistema visual e o sistema somatossensorial, especialmente
os proprioceptores localizados nos musculos e articulagoes (HORAK, 1987). A manutencao
do equilibrio se d4 basicamente pelo funcionamento destes sistemas e pela agdo muscular e
ocular associadas a corregdo do movimento e orientagao (RICCI et al., 2009). Na Figura 13

¢é possivel verificar um diagrama de blocos ilustrando o funcionamento destes mecanismos.

Figura 13 — Representacao do funcionamento do equilibrio humano.
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As informagoes sensoriais chegam ao sistema nervoso central, sdo processadas, e
entao estimulos sdo enviados para o sistema muscular e ocular com o intuito de garantir a
manutenc¢ao do centro de massa do individuo, mantendo assim, seu equilibrio e evitando
possiveis quedas. Os estimulos sensoriais encaminhados ao sistema nervoso central associa-
dos a visao carregam dados sobre posi¢ao e movimento do corpo em relacdo ao ambiente,
colaborando com a orientacao no espaco. O olho humano é capaz de captar imagens de
origem central (visao févea), quando somente uma pequena érea a frente do olho é focada
ou captar imagens de origem periférica, mais importantes para o equilibrio, onde o olho
e o sistema nervoso central conseguem processar imagens de forma ampla nos campos

laterais (RICCI et al., 2009).

Desta forma, a visao fornece quase que instantaneamente elementos sobre ambientes
préoximos e distantes, permitindo o planejamento de deslocamento e a coordenacgao das
passadas. Estudos demonstraram que existem dificuldades na aprendizagem e formacao
das ag¢oes motoras, principalmente na infancia, quando a visao apresenta deficiéncias,

comprovando assim, que o sistema visual ¢ um elemento importante na manutencao do
equilibrio (PATLA, 1997).

J& outro elemento do sistema de equilibrio do corpo humano, o aparelho vestibular,
localizado no ouvido interno, é responsavel pela deteccao da posi¢do da cabega no espago
em relagao a forca gravitacional. Portanto, informa ao sistema nervoso central se a cabeca
esta inclinada para frente, para trés, para os lados, se a posicao estd mais para cima ou
para baixo, e ainda, se ha variagoes bruscas de movimento. Isto é possivel devido a acao
cunjunta das méaculas do utriculo, do saculo e dos canais semicirculares que podem ser
observados na Figura 14 (VILELA, 2005).

Figura 14 — Representacao do labirinto membranoso humano.
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As méculas contém estruturas cristalinas denominadas otélitos (ou otoconios),
imersas em um liquido, chamado de endolinfa. Os otélitos estao localizados em diversos
angulos de inclinagao diferentes e mudam sua posicao de acordo com a orientacao da
gravidade, estimulando assim, as células ciliadas ligadas a eles. Estas células estao, por
sua vez, ligadas ao cérebro através de fibras nervosas. As trés estruturas deslocadas de
90° entre si, sao chamadas de canais semicirculares e também possuem endolinfa e células
ciliadas em seu interior. Esta orientacao permite que um canal diferente seja estimulado
com o movimento da cabeca em diferentes planos. O canal semicircular posterior e o

anterior detectam movimentos verticais e o canal semicircular lateral detecta a aceleracao
angular do giro da cabega (HERDMAN;, 2002).

A sensacao que temos quando rodopiamos por um tempo e paramos bruscamente
decorre de um conflito de informagoes sensoriais enviadas ao cérebro, sendo que a endo-
linfa continua a se movimentar no interior do ouvido interno, enviando a informacao de
movimento, mas a visao ja determina que o movimento cessou. Doencas no labirinto, como
a labirintite, por exemplo, também podem provocar sintomas como tonturas e nauseas,

colaborando na desorientagao e também nas quedas (VILELA, 2005).

Além do sistema vestibular e do sistema visual, o sistema somatossensorial, mais
precisamente os prioceptores, também envia informagoes que colaboram com o equilibrio.
O terceiro elemento sensorial, reponsavel por enviar informacoes sobre equilibrio ao sistema
nervoso central, é conhecido também como o sistema sensorial somatico. Este é o que
nos permite obter sensacoes de temperatura, tato, pressao e dor e esta localizado em
todo nosso corpo. A regidao cerebral de processamento deste sistema é chamada de cortex

somatossensorial primario e pode ser observado na Figura 15 (BEAR et al., 2008).

Pelo fato de responder a vérios tipos de estimulos diferentes, o sistema soma-
tossensorial pode ser dividido em pelo menos 4 grupos de sentidos: tatil, temperatura,
dor e posicao do corpo. Este ultimo compreende sensores chamados de proprioceptores,
associados especialmente aos musculos, tendoes e articulagoes. Os proprioceptores atuam
na sensacao corporal de posicao e movimento dos membros e outras partes do corpo no
espaco, contribuindo especialmente com o controle de reflexos musculares, e, consequente-
mente com a manutenc¢ao do equilibrio. As informagoes captadas por estes sensores sao
processadas e retroalimentam os neurénios motores, e estes por sua vez, determinam as

acoes a serem tomadas pelo sistema somatico motor, o que gera acao muscular e movimento

de fato (BEAR et al., 2008).
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Figura 15 — Cortex somatossensorial primario dividido nas regides de processamento das
diversas partes do corpo humano.
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Fonte: Adaptado livremente de Bear et al. (2008).

Entendendo como os sistemas relacionados ao equilibrio funcionam no corpo humano
é possivel detectar possiveis falhas relacionadas a eles e assim corrigi-las quando possivel.
Com o intuito de captar situacoes de perda de equilibrio no corpo humano com um
sistema eletronico, torna-se necessario o estudo de sensores capazes de detectar variacoes
de referencial em relacdo ao campo gravitacional da Terra, giro e aceleracao. Para este

estudo foram utilizados um magnetometro, um giroscopio e um aceleroémetro.

2.3 Pequena introducao aos Sensores Inerciais

Para a deteccao de uma possivel queda de um individuo, se faz necessario o uso
de sensores capazes de captar movimento. Nesta secao sao apresentados os principios de

funcionamento de alguns sensores inerciais disponibilizados no mercado.

2.3.1 O Acelerébmetro

Acelerémetros sao dispositivos desenvolvidos para a caracterizacao da aceleracao
de um determinado sistema em relagao a aceleragao da gravidade. Seu funcionamento é
baseado em um arranjo massa-mola, onde uma massa sismica m [kg] é conectada a uma

referéncia através de uma mola com coeficiente k [N/m] e um amortecedor com coeficiente
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v [N.m/s?] (que pode ser um gds, um liquido ou um 6leo em sistemas macrosc6picos).
Este sistema, representado pela Figura 16, é governado pela lei de Hooke e a segunda
lei de Newton. Quando ha movimento, a massa sismica, e, consequentemente a mola, se
movimentam proporcionalmente a aceleracao que por sua vez ¢ proporcional a forca que a
massa exercera sobre a mola. A mola, enquanto atua em sua regiao linear, é regida pela
Lei de Hooke (Equagao (1)).

F=—kx (1)

Figura 16 — Tipico sistema massa-mola respresentando o modelo bésico de funcionamento
de um acelerometro.

x ref

Fonte: Adaptado livremente de Kaajakari et al. (2009).

A outra equagao que rege o sistema é a segunda lei de Newton (Equagao (2)),
relacionando forca com aceleracao. Igualando-se as duas equacoes, tém-se a Equagao
(3) que mostra que quando a massa sofre um deslocamento x, esta massa esta sob uma
aceleracao. Neste caso, o deslocamento x é a diferenca do deslocamento da massa sismica
Ty, com a referéncia z,.; (KAAJAKARI et al., 2009).

F=mad (2)
a= (3

Existem vérios tipos de acelerdmetros no mercado, variando de acordo com o
principio fisico utilizado para medir aceleragao e o sistema a ser medido. Os principais
tipos sao o de efeito piezoelétrico, piezorestivo, capacitivo, de efeito hall, magnetoresistivo,
MEMS;, entre outros. O acelerémetro utilizado no desenvolvimento deste trabalho ¢é do

tipo MEMS capacitivo, capaz de medir a aceleracdo em trés eixos. Os sensores MEMS
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(Microelectromechanical systems) sao dispositivos microeletromecénicos tipicamente fa-
bricados em Silicio através de técnicas de microeletronica. Os MEMS de capacitancia
variavel utilizam pequenas variagoes de capacitancia causadas pelo movimento relativo da
massa de prova e a referéncia, conforme pode ser observado na Figura 17 (KAAJAKARI
et al., 2009). Esse tipo de sensor foi escolhido por apresentar baixo custo, baixo consumo
de energia, boa imunidade a ruidos, e, principalmente, por ser um dispositivo bastante

adequado para a determinacao da queda de um individuo.

Figura 17 — Modelo fisico de um acelerémetro de capacitancia variavel.
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Fonte: Adaptado do Datasheet do acelerdmetro ADXL150 Analog Devices (1998).

2.3.2 O Giroscopio e o Magnetometro

O segundo sensor inercial estudado para este trabalho é o giroscépio, que caracteriza-
se por ser um dispositivo capaz de medir a variagao angular, e, portanto, a rotagao de
um objeto. Estruturalmente, um giroscopio se assemelha a um acelerémetro, possuindo
também uma massa sismica suportada por molas de silicio, como pode ser verificado na

Figura 18 (MAENAKA, 2008).

O que o difere do acelerémetro, neste apecto, é que o movimento do corpo de prova
deve ter pelo menos dois graus de liberdade para que seja possivel medir a forca Coriolis
exercida na massa vibrante. Sua estrutura externa é suportada pelo conjunto de molas
k; que também permitem a mobilidade na dire¢ao x. O conjunto de molas k, suporta a
estrutura interna e permite que ela vibre na dire¢ao y devido a excitacao de um atuador
eletrostatico. Quando houver uma rotagao em torno do eixo z, ha o surgimento da forca

de Coriolis, fazendo com que a estrutura se mova na direcado x e movimente as placas
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Figura 18 — Modelo fisico de um giroscépio MEMS de capacitancia variavel.
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Fonte: Adaptado de Maenaka (2008).

Giro

de um capacitor. A partir dai, o efeito captado é o mesmo apresentado para definir o
funcionamento do acelerémetro MEMS de capacitancia variavel (MAENAKA, 2008).

O giroscopio tem papel fundamental na obtencao de dados sobre o movimento
angular do individuo, podendo antecipar uma perda de equilibrio e uma possivel queda.
Aliado ao giroscopio e o acelerdmetro, um terceiro tipo de sensor é objeto de estudo para
este projeto, sendo de extrema importancia para definir o campo magnético da Terra como

referencial para os demais sensores.

Os magnetometros sao sensores capazes de medir a intensidade, dire¢do e sentido
de campos magnéticos. O dispositivo funciona com sensores de efeito Hall com alta sensibi-
lidade, capazes de detectar o campo magnético terrestre em trés eixos. Os magnetdémetros
de efeito Hall funcionam com uma fonte de corrente controlada aplicando corrente elétrica
em um semicondutor. No sentido perpendicular a corrente elétrica surge uma diferenca
de potencial que varia de acordo com o campo magnético ao qual o semicondutor é
submetido. Uma ilustracao do funcionamento pode ser verificada na Figura 19. Utilizando
este principio aliado a amplificadores e processamento das informacoes, é possivel utilizar
o campo magnético da Terra como referencial e diminuir os erros de medicao gerados pelo
acelerometro e pelo giroscopio. O magnetometro corrige a deriva da posi¢ao angular ao
redor do eixo da forca gravitacional (RAMSDEN, 2011).
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Figura 19 — Modelo fisico de um magnetometro de efeito Hall: (a) sem a presenca de
campo magnético nao existe diferenca de potencial nas laterais da placa de
Silicio e (b) quando o campo magnético atravessa perpendicularmente a placa
de silicio, surge uma diferenca de potencial nas suas laterais.

Campo
\ , magnético

© 9

(a) (b)

Fonte: Adaptado de Ramsden (2011).

2.4 Caracterizacao dos Movimentos na Queda

Para que o sistema proposto detecte quedas, sao necessarios alguns estudos da
resposta do acelerbmetro aos movimentos do corpo humano. Sendo assim, devem ser
descartadas as respostas de movimentos comuns, como por exemplo, o simples ato de
caminhar, sentar ou deitar. Conforme Pierleoni et al. (2015), o impacto de uma queda
pode ser caracterizado por uma variagao brusca de aceleracao. Observa-se na Figura 20 as

caracteristicas da aceleracao antes e depois da queda de um individuo.

Figura 20 — Mudangas na aceleracao durante uma queda acidental.
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Fonte: Adaptado livremente de Pierleoni et al. (2015).
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Durante a fase inicial da queda, o individuo perde o contato com o solo e entao
comeca a cair. Atraido pela forga gravitacional, o corpo é acelerado e alcanca a sua
velocidade méaxima logo antes de atingir o solo. Observa-se que, neste momento, o valor
RMS da aceleracao tende a zero. Em seguida, quando acontece o impacto com o solo ou
algum outro objeto, o valor RMS da aceleracao é rapidamente incrementado, até que este
atinja o pico (neste caso, maior que 4 g, onde g é a aceleragao gravitacional equivalente a

9,8 m/s? em mé6dulo).

Apos a queda, normalmente o individuo permanece com pouco movimento por um
breve periodo, dependendo da gravidade do acidente, e o valor RMS da acelerac¢ao tende a
permanecer estavel. E possivel observar o que corpo do individuo est4 em uma orientacao
diferente da orientacao de antes do impacto, podendo ele estar deitado em posi¢ao prona ou
supina (PIERLEONI et al., 2015). O conhecimento da resposta do acelerometro a quedas
¢é de fundamental importancia a implementacao do detector de quedas que é detalhado no
Capitulo 3.

Outro ponto importante para este estudo é a escolha correta do posicionamento
do sensor inercial, a fim de captar os sinais de movimento do corpo humano. Para isto,
observou-se um estudo realizado por Ozdemir (2016), onde o objetivo era de encontrar o
melhor ponto de posicionamento do sensor inercial para detectar quedas. Como resultado
deste trabalho, obteve-se como conclusao que a regiao da cintura é o ponto onde a medicao
tem maior amplitude, pois este é o mais proximo do centro de gravidade do individuo.
Portanto, baseando-se neste estudo, a implementacao deste trabalho utiliza apenas um
acelerometro de trés eixos, visando o conforto e usabilidade, sendo este localizado na regiao
da cintura. A medicao da aceleracdo neste trabalho é apenas qualitativa, sendo que o
objeto de interesse ¢ a deteccao de um evento de queda. Nao estao sendo considerados

erros de medicao associados a vibragoes, drift e nem de posicao.
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3 Metodologia Experimental

Para facilitar a compreensao do projeto proposto, a Figura 21 apresenta um
diagrama contendo seus principais blocos e as suas relagoes. Posteriormente, cada um

destes blocos sera detalhado nas se¢oes correspondentes.

Figura 21 — Diagrama de blocos do sistema proposto neste trabalho.
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O desenvolvimento deste trabalho demandou a implementacao do sistema, e, desta
forma, faz-se necessario o posicionamento dos eletrodos de ECG e do sensor inercial no
usuario para a monitoragao dos eventos. A conexao do ECG com o paciente é efetuada
através de eletrodos de superficie ligados ao sistema através de um cabo de trés vias. O
bloco de ECG é composto por circuitos de condicionamento que levarao o sinal até a
unidade de processamento. Paralelamente, a fixacao do sensor inercial na regiao central
da cintura do usuario é realizada através de um cinto. Sua conexao com o sistema se da
através de um cabo tipo manga de 4 vias e comunicacao I2C. Para fins de interface do
usuario com o sistema, foi previsto também um teclado, que é utilizado para iniciar e
encerrar a gravacao no cartao SD preparando o sistema para que seja desligado sem perda

de dados, e, também, para ativar o médulo GSM do sistema.

O processamento dos sinais dos sensores é realizado através de dois microcontrola-
dores, programados em linguagem C. Estes sao utilizados para detectar eventos de arritmia
cardiaca e quedas do usuario, atuando assim, sobre o médulo de telefonia GSM, fazendo

com que ele envie uma mensagem SMS a um numero de telefone cadastrado. A unidade



Capitulo 3. Metodologia Experimental 39

de processamento é também responsavel por enviar informacoes do eletrocardiograma e
do status da carga da bateria para um display e gravar informagoes em um cartao de
memoria do tipo SDCARD no formato CSV (comma-separated values). De modo a incluir
uma referéncia de data e hora nos dados armazenados no cartao de memoria, optou-se
pela adi¢do de um médulo RTC (Real Time Clock), que, uma vez ajustado, mantém essa
referéncia de forma independente. Sua comunicacdo com a unidade de processamento
também ¢é via barramento I?C. A alimentacao deste sistema se d4 através de uma bateria
de celular 3,8 V Li-ion e de um conversor DC-DC Boost Step Up que eleva a tensao elétrica
para 10 V. Assim, é possivel a utilizacao de reguladores de tensao elétrica para 5 V e 3,3

V de forma que o sistema fique estavel.

3.1 Projeto do Eletrocardiégrafo

A implementacao de um eletrocardiégrafo requer, inicialmente, o conhecimento
dos principais parametros do sinal de ECG. O sistema de condicionamento deste tipo de
sinal contém amplificadores e filtros capazes de condiciona-lo para a entrada analogica dos

microcontroladores.

Segundo Prutchi & Norris (2005), o sinal de ECG tem amplitude de 1 mV quando
medido na superficie do corpo e sua faixa de frequéncias estd compreendida entre 0,05 Hz
e 100 Hz, mas a banda requerida para monitores clinicos é de 0,67 Hz a 40 Hz. Assim, é
necessario que o sinal seja amplificado em aproximadamente 1000 vezes, tendo-se 1 V na
entrada do microcontrolador para cada 1 mV gerado pelo musculo cardiaco na superficie
do corpo do usuario. Entretanto, quando o sinal de ECG ¢é amplificado, ruidos indesejaveis,
provenientes de interferéncias eletromagnéticas do ambiente e até mesmo do funcionamento
dos outros 6rgaos e musculos do corpo humano, também sao amplificados. Assim, sao
introduzidos filtros passa-alta, passa-baixa e notch para eliminar o que é considerado ruido
e banda de sinal que nao interessa para a eletrocardiografia. O diagrama da Figura 22

representa os principais blocos do ECG proposto.

Figura 22 — Diagrama de blocos do circuito de ECG.

I FILTROS |
AMPLIFICADOR ™. PASSA-ALTA NOTCH PAS SA-BAIXA
GANHO =7 fo = 0,05 Hz fc =60 Hz fo=40Hz

@ -

AMPLIFICADOR ™ AJUSTE DE ADC
GANHO = 143~ OFFSET

DRL |



Capitulo 3. Metodologia Experimental 40

A primeira etapa do eletrocardiégrafo compreende a amplificagdo do sinal coletado
pelos eletrodos na superficie do corpo do usuario. Para este circuito foi utilizado o
amplificador operacional de instrumentacao INA128P (Texas Instruments®, 2018) que
apresenta baixa tensao de offset (maximo 50 ©V), alimentagao simétrica e ndo necessita
de grande quantidade de componentes discretos no seu entorno para sua configuracao.
Para configurar o ganho do amplificador, basta adicionar um resistor entre os pinos 1 e 8

do circuito integrado, respeitando-se a Equagao (4):

50k2

Ganho =1+ Ro

(4)

Nesta etapa, foi considerado o ganho de 7 vezes para o calculo da resisténcia elétrica
R¢. Esta escolha se deve as informagoes sugeridas no datasheet do componente AD620
(Analog Devices Inc, 2011). O AD620 ¢ um amplificador de instrumentacao com caracteris-
ticas similares ao INA128P, e, portanto, pode ser substituido no projeto sem a necessidade
de outras alteracoes. Baseado nas sugestoes deste mesmo documento, implementou-se
um circuito auxiliar conectado a primeira etapa de amplificacdo. O Driving Right Leg
(DRL) tem como funcao reduzir os efeitos de ruido de modo comum captados pelo sistema
através dos eletrodos posicionados no corpo humano. Estas interferéncias, comumente
com frequéncias de 50/60 Hz, sdo ativamente canceladas pelo DRL, atenuando assim,
ruidos indesejaveis na saida amplificada. Neste projeto, o circuito DRL é implementado
com um dos AMPOPs contidos no circuito integrado TLO74 (Texas Instruments®, 2001),
componente escolhido por oferecer saidas com baixo ruido e por apresentar baixo consumo.

O diagrama esquematico desta etapa do circuito é apresentado na Figura 23.

Figura 23 — Diagrama esquematico do circuito da primeira etapa de amplificagdo e circuito
do DRL.
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Na sequéncia, o condicionamento do sinal de ECG requer a sua filtragem, conforme
os parametros de frequéncia apresentados anteriormente. Sendo assim, apds a primeira
etapa de amplificacdo, o sinal passa por um filtro passa-alta butterworth de ordem 4.
Este filtro elimina frequéncias que estejam abaixo de 0,05 Hz, causadas por artefatos de
movimento, como por exemplo, a respiracao e a interferéncia de outros érgaos e musculos.
Os célculos deste filtro foram realizados seguindo-se a topologia Sallen-Key, através do
software OKAWA Electric Design, que também fornece a func¢ao de transferéncia (Equacao
(5)do bloco e suas curvas de resposta, conforme Anexo A. Para obter-se um filtro com
atenuacao de -40 dB por década, dois filtros de ordem 2 sao colocados em série, conforme
Figura 24. A Figura 25, por sua vez, apresenta a relagdo da magnitude do sinal em relagao

a frequéncia da entrada do circuito.

84

G(s) —
(5) = (27 0.6257s 1 009797

()

Figura 24 — Diagrama esquematico do filtro passa-altas de 0,05 Hz calculado para o
circuito de ECG.
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Figura 25 — Diagrama de Bode do filtro passa-altas de 0,05 Hz calculado para o circuito
de ECG.
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Além desta faixa de frequéncias, deve-se observar que uma das interferéncias
eletromagnéticas mais presentes em nosso ambiente ¢ o ruido gerado pela rede elétrica,

que, no Brasil, tem frequéncia de 60 Hz. Naturalmente, o circuito de ECG amplifica
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ruidos nesta frequéncia, pois estes estdo préximos da faixa de interesse do sistema. Para
atenuar estes ruidos, sem que o sinal de interesse seja prejudicado, implementou-se um
filtro do tipo notch com frequéncia de corte calculada em 60 Hz. A funcao deste filtro é de
atenuar apenas a frequéncia de 60 Hz e nao atuar sobre o restante da banda. Este filtro
¢é concebido na topologia duplo-T, e seu calculo foi realizado com o auxilio do software
OKAWA Electric Design, conforme apresentado no Anexo B. A Equagao (6) representa a
funcao de transferéncia do filtro notch, bem como a Figura 26 apresenta seu diagrama

esquematico. A Figura 27 mostra a sua resposta em frequéncia.

53 4+ 512.8205s5% + 131492.4391s + 72248592.9586
s3 4 2124.54215% + 976800.9768s + 72248592.9586

G(s) = (6)

Figura 26 — Diagrama esquematico do filtro notch de 60 Hz calculado para o circuito de

ECG.
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Figura 27 — Resposta em frequéncia do filtro notch 60 Hz calculado para o circuito de
ECG.

Magnitude [dB]
0

e Lrrnn ||T_|_\~\L_\‘|' o 1 Lrren e L
o | IS AT L L
o Lorrrnm (I | AR} ot Lo e
-18 AR Rt e e B o o L e e S A1
Do Coanom| Il\lﬁl T TRt T
BN IETE IERTE:: INEEE IR IR WEH: IR,
orrramm L Lorrren Lo [ R R R orrrnen o

o ! | ] I
-45 0, 01ED 0. 1E0 1E0 10ED 100E0 1E3 10E3 100E3
Frequéncia [Hz]

Desta forma, a filtragem do sinal de ECG esta quase concluida, exigindo-se apenas
a adicao de um filtro passa-baixas com frequéncia de corte de 40 Hz. Este filtro é imple-
mentado na topologia Sallen-Key, através de dois blocos de ordem 2 colocados em série
para originar um filtro de ordem 4, de forma semelhante ao filtro passa-altas apresentado.
A Equagdo (7) apresenta a sua fun¢io de transferéncia. As Figuras 28 e 29 mostram,
respectivamente, o circuito implementado e sua resposta em frequéncia. Uma abordagem

mais detalhada deste filtro pode ser verificada no Anexo C.

65746.2195°
(s? + 512.8205s + 65746.2195)?

G(s) = (7)

Figura 28 — Diagrama esquemético do filtro passa-baixas de 40 Hz calculado para o
circuito de ECG.
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Figura 29 — Resposta em frequéncia do filtro passa-baixas de 40 Hz calculado para o
circuito de ECG.
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Em complemento a estes filtros ativos, foram adicionados ao longo de todo circuito

capacitores de 100 nF entre as linhas de alimentacao e o ground do sistema, formando assim,

filtros passa-baixas de primeira ordem. Sua func¢ao ¢é eliminar ruidos de altas frequéncias

que, por algum motivo, venham a interferir no sistema. Ainda assim, apds a sequéncia

de filtros, o sinal de ECG requer uma tultima etapa de amplificagdo. Por este motivo,

adiciona-se um novo amplificador, este com ganho de 143, conferindo ao sistema um ganho

total de 1000 vezes. Com isso tém-se na entrada do microcontrolador 1 V para cada

1 mV gerado nos eletrodos de superficie. Para esta tltima etapa de ganho é utilizado

outro amplificador de instrumentagao do tipo INA128P (Texas Instruments®, 2018). O

calculo da resisténcia elétrica Rg para um ganho de 143, foi realizado, também, através

da Equacao (4). O circuito referente a esta etapa de ganho é apresentado na Figura 30.

Figura 30 — Diagrama esquematico de circuito amplificador com ganho de 143 e circuito

de offset.
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Finalmente, um tnico ajuste ainda é requerido para o condicionamento do sinal a
entrada analégica do microcontrolador. Sabe-se que esta entrada deve receber apenas sinais
que estejam compreendidos em magnitudes de 0 V a +5 V, mas o sinal neste momento
esta compreendido entre +5 V, devido a alimentacao simétrica. A correcado do spam é
realizada com a adi¢cdo de um circuito de offset que possa ser ajustado na calibragao do
sistema, condicionando, assim, o sinal para a entrada do microcontrolador. O circuito de
offset faz com que o sinal fique compreendido entre 0 V e +5 V através de um divisor de
tensao implementado com componentes passivos e de simples calibracao. Na Figura 30, o
capacitor C10 tem a funcao de desacoplar o circuito amplificador do trimpot de ajuste
do offset, fazendo com que somente o sinal de ECG ultrapasse o capacitor e evitando
que niveis DC interfiram no circuito anterior a ele. Sendo assim, o sistema proposto
apresenta sensibilidade de 1V/mV até a entrada do microcontrolador. O conversor A/D
do microcontrolador utilizado é de 10 bits, ou seja, pode apresentar até 1024 valores.
Utilizando-se a tensao de referéncia de +5 V, logo, pode-se calcular a resolucao do sistema
em 4,883 mV. Desta forma, a Figura 31 apresenta a cadeia de medidas proposta para o
circuito de ECG.

Figura 31 — Cadeia de medidas proposta para o circuito de ECG.
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O circuito completo do eletrocardidgrafo descrito pode ser encontrado no Anexo D.
A Secao 3.2 aborda a calibracgao deste sistema, bem como a metodologia para a aquisigao

e processamento dos sinais.
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3.2 Procedimento de Calibracdo do Eletrocardiégrafo e Detector

de Arritmias

A calibracao do sistema de ECG exige que sejam injetados no circuito sinais padro-
nizados, repetitivos, confidveis e devidamente aferidos. Para isso, utilizou-se o simulador
de multiparametros de paciente Lionheart 2, fabricado pela Bio-Tek Instruments. Uma

imagem deste equipamento pode ser observada na Figura 32.

Figura 32 — Foto do simulador multiparametros Lionheart 2 utilizado neste trabalho.
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Através de um cabo apropriado com conectores do tipo snap, ligaram-se os devidos
terminais do sistema em LL, LA e RA do simulador, para obter-se a derivacao do tipo I.
Executando-se os comandos 30 a 42 no simulador, obtém-se sinais de ECG de ritmo normal
e amplitude de 1 mV, com batimentos por minuto controlaveis. Para este experimento,
¢ de interesse a andlise da quantidade de batimentos por minuto, para caracterizar uma
bradicardia ou uma taquicardia, e também garantir que o sinal de saida do sistema seja
fiel a entrada quanto a sua morfologia. Sendo assim, inicialmente foram coletados dados,

de forma completamente aleatorizada, conforme a Tabela 1, para a validacao do detector
de BPM.
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Tabela 1 — Combinagao de parametros de ECG selecionados para aquisicao de BPM.

N Sirflflj;ior Sir]r?lﬂl;/c[lor Medicao 1 Medigao 2 Medigao 3 ErroBAPbl\s/F luto
1 30 30 - - - -
2 31 40 - - - -
3 32 60 - - - -
4 33 70 - - - -
5 34 80 - - - -
6 35 90 - - - -
7 36 100 - - - -
8 37 120 - - - -
9 38 140 - - - -
10 39 150 - - - -
11 40 160 - - - -
12 41 180 - - - -
13 42 200 - - - -

A avaliagdo dos dados de BPM obtidos é realizada através do erro absoluto, onde
toma-se o médulo da diferenga entre valor de referéncia do simulador e a média dos valores

obtidos pelo sistema, conforme apresentado na Equagao (8):

Erroas BPM = |(Valorgrgr) — (Média dos Valores Medidos)| (8)

A aquisicao dos dados para esta avaliacao é realizada através do conversor A /D do
microcontrolador escolhido. Quando os sinais sdo adquiridos pelo sistema, o processador
identifica qual o nimero de batimentos cardiacos por minuto (BPM) através de um
algoritmo implementado em linguagem C no microcontrolador ATMEGA328P, fabricado
pela Atmel® AVR® e comercializado juntamente a placa de prototipagdo Arduino Nano.

A Figura 33 apresenta o fluxograma de funcionamento do detector de BPM.

O sinal de ECG ¢é amostrado com frequéncia de amostragem de 500 Hz através
do conversor analdgico-digital localizado na porta A0 do microcontrolador. Este tempo
de amostragem ¢é configurado através do Timer2, um hardware timer de 8 bits que inicia
uma interrupc¢ao a cada 1 ms. Isso possibilita também que a contagem de tempo entre
2 batimentos aconteca com uma resolucao de 2 ms. Ao se amostrar o sinal, existe uma
comparacao com valores inicialmente pré-estabelecidos em valor minimo correspondente
ao ponto QQ e o valor de pico R, ambos conhecidos pontos que compoem o complexo QRS,

como mostrado na Figura 34.



Capitulo 3. Metodologia Experimental

Figura 33 — Fluxograma simplificado do detector de BPM implementado.
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Figura 34 — Exemplo de um intervalo entre pontos R (IEP) do complexo QRS.
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Fonte: Livremente adaptado de Vieweg et al. (2009).

Esta comparacao é feita para identificar se o sinal esta crescendo em dire¢ao a um
pico ou esta no momento de descida, sendo que um pulso é identificado na inclinacao mais
ingreme e crescente do sinal de ECG (ver Figura 34 na correspondente marcagao). Se o
valor lido estd crescendo para um pico R e ultrapassa o valor de 50% da média do sinal,
¢ iniciada uma contagem de tempo até que acontega uma nova ocorréncia deste mesmo
tipo. O valor BPM ¢é caracterizado pela divisao de 60 s (1 minuto) pelo intervalo de tempo

entre dois picos R (IEP), conforme a Equagao 9:

60000
BPM = IEP[ms] )

Desta forma, é possivel estabelecer limites de BPM para que o envio de mensagens
seja acionado. Neste trabalho, quando o BPM ultrapassar o valor 120, apresentando
uma taquicardia, uma mensagem de celular (SMS) é enviada a um nimero de telefone
previamente cadastrado. Da mesma forma, quando o valor de BPM estiver abaixo de
55, o que indica uma bradicardia, uma mensagem de celular (SMS) também é enviada.
Estes valores limites estabelecidos para o envio de mensagens sao considerados quando o
individuo monitorado for uma pessoa idosa ou em situacao de satide semelhante. Pessoas
mais jovens ou praticando esportes podem facilmente ultrapassar estes valores sem que
isto seja considerado um problema de satide. A Figura 35 apresenta um fluxograma destas
situacoes de processamento. No caso de uma bradicardia, o sistema envia o texto "Individuo
com BRADICARDIA!". Se for detectada uma taquicardia (maior que 120 BPM) o texto
enviado ¢ "Individuo com TAQUIARDIA!", e, no caso de uma queda "Possivel QUEDA do

individuo!".
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Figura 35 - Fluxograma dos acionamentos desencadeados por arritmias.
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O nimero de BPM de um individuo pode ser indicativo de alguns problemas
cardiovasculares, no entanto, para um estudo mais criterioso, torna-se necessaria, também,
a analise da morfologia do sinal de ECG. Para tanto, é necessario garantir que o sistema
apresente em sua saida sinais com a mesma morfologia do sinal injetado na sua entrada.
Esta verificagao é realizada em trés pontos especificos do sistema, sendo eles, a sua entrada,

a sua saida e a reconstrucdo do sinal armazenado no SDCARD do dispositivo, como

apresentado na Figura 36.

Figura 36 — Diagrama com a localizacao dos pontos de teste para o sinal de ECG.
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Na entrada e na saida do sistema é utilizado um osciloscépio Tektronix® TDS
2002C, com taxa de amostragem de 10 amostras por segundo, para a aquisicao do sinal.
Os dados contidos no SCARD sao reconstruidos para a analise no ambiente Matlab®
(R2017a). Devido as caracteristicas do sinal de ECG optou-se por analisar a correla¢ao entre
o sinal de referéncia e os sinais de saida do sistema, através do coeficiente de correlacao de
Pearson. Nesta analise, é selecionado um trecho do sinal para verificacdo ponto a ponto
utilizado-se a Equagao 10, onde p é o coeficiente de Pearson, A e B sdo os vetores dos sinais
a serem analisados, j14 € 04 sao os desvios padroes de A e up e op os desvios padroes de
B. O coeficiente de correla¢ao de Pearson é gerado através do comando CORREL(A;B)
através do software Excel Professional Plus (Microsoft, 2016), podendo apresentar valores
compreendidos entre 0 e 1 (em médulo). Quanto mais o resultado se aproxima de 1, maior

a correlagao entre os dois sinais analisados.

N (A=A (B -
o4, B)le_l'_ ( UAM )(5 UBMB> (10)

Assim, para este estudo, escolheram-se os pontos entre um intervalo de duas ondas
T da curva de ECG. Apenas para exemplificar, a Figura 37 mostra o intervalo de interesse

mencionado.

Figura 37 — Tlustragdo dos intervalos escolhidos para a analise da morfologia do sinal de
ECG.
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Fonte: Livremente adaptado de Thaler (2013).

Para a validagao da morfologia do sinal de ECG, foram adquiridos sinais do
simulador multiparamtros de paciente Lionheart 2, com amplitude de 1 mV, ritmo sinusal
normal e com batimentos por minuto de 30, 40, 60, 90, 100, 120 e 180 BPM. Devido as
diferencas de amplitude nos trés pontos medidos, optou-se pela normalizacido do sinal a

ser analisado, conforme Equagao(11):
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SinalREF

SinalSaz"daNorm. = ( ) SinalSaida (11>

Sinalg,i g,

Também, para melhorar a qualidade do sinal a ser analisado, utilizou-se um filtro
digital de média maével simples de 10 pontos nos sinais de entrada e saida do sistema, este,
implementado através do software Matlab® (R2017a). Os resultados desta andalise, bem

como as discussoes pertinentes serao apresentadas no Capitulo 4.

3.3 O Sensor Inercial MPU-9250

Conforme apresentado na no Capitulo 2, uma queda é determinada por uma
variacao brusca de aceleracao. Assim, para detectar quedas, é necessaria a utilizacao de um
acelerdometro de trés eixos e um sistema de processamento adequado. Para esta aplicacao foi
escolhido um IMU (Inertial Measurement Unit) MPU-9250, fabricado pela InvenSense® ,
que contém o sensor e um processador montado em um modulo comercial. Isso proporciona
praticidade e reduz o tamanho fisico do hardware, visto que as suas dimensdes sdao de 15,4

mm de largura por 25,5 mm de comprimento, como mostra a Figura 38.

Figura 38 — Sensor inercial IMU MPU-9250 de fabricagao da InvenSense®©.
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Este modulo comercial ¢ composto por um acelerdometro e um giroscopio, ambos de
trés eixos cada, encapsulados em um circuito integrado MPU-9250, no formato QFN. Existe
também neste médulo, um magnetometro de trés eixos encapsulado no circuito integrado
AKB8963 fabricado pela Asaki Kasei Microdevices Corporation. O IMU é alimentado com
tensdo elétrica constante de +3,3 V fornecida pela placa de prototipagao Arduino Nano e a
sua comunicacao com o microcontrolador é estabelecida via protocolo I?C. Como abordado
na Sec¢ao 2.4, para a deteccao de um evento de queda, neste trabalho, o giroscopio e o
magnetometro nao sao utilizados, visto que a medi¢ao da aceleragao pelo acelerometro se

da de forma qualitativa apenas.
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O acelerdmetro e o girocépio deste mddulo possuem juntos seis conversores analbgico-
digital (ADC) de 16 bits, com resolucao de 50,354 pV, sendo um para cada eixo. A escala
do acelerometro pode ser programada em +2g, +4g, +8g e +16g, sendo que g é igual
a aceleracio da gravidade com médulo de 9,8 m/s%.. O giroscépio, por sua vez, possui
escalas programaveis de £250, 500, £1000 e £2000 °/s (InvenSense® (2016), datasheet
MPU-9250). Neste trabalho, a escala programével utilizada para o acelerometro é de +4g,

o que é o suficiente para a deteccao de eventos de queda.

3.3.1 Calibracao do Acelerometro

Inicialmente, optou-se pela calibragao do acelerometro do moédulo inercial, visto
que a aceleragdo ¢ o parametro determinante para a deteccao de quedas. O procedimento
correto para a calibracao deste tipo de sensor envolve uma mesa vibratéria com frequéncia
e amplitude controlaveis. Devido a auséncia deste tipo de equipamento no ambiente
laboratorial, optou-se pela calibracdo do acelerémetro capacitivo (como um inclinémetro)
através de seu ajuste de offset. Tal procedimento é executado com a fixagdo do sensor
em um inclinémetro digital DWM 40 L, do fabricante Bosch® (2000) conforme Figura 39.
Este equipamento possui resolucao de 0,1° e range de 0° a 220°, sendo suficiente para a
aplicacao deste trabalho. A aquisicdo dos dados foi realizada em cada eixo separadamente,
sendo que o eixo de interesse do sensor é posicionado paralelamente ao vetor unitario
. Com o correto posicionamento, obtiveram-se dados para o range de 0° a 360°, com

resolucao de 5°.

Figura 39 — Montagem do sensor inercial no inclindmetro.

Fonte: Livremente adaptado do manual do fabricante do inclinémetro Bosch® (2000)
DWM 40 L.

Conforme dados do fabricante (InvenSense® , 2016), quando o sensor for posicionado

sobre uma superficie plana, a resposta apresentada pelo moédulo comercial associada ao
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eixo Z deve ser 1g, ou seja, quando o angulo de entrada for de 90° o sistema deve apresentar
o valor de 1g e quando o angulo for de 270° o sistema deve apresentar -1g. Desta forma, a
cadeia de medidas proposta é apresentada na Figura 40:

Figura 40 — Cadeia de medidas proposta para o experimento de calibracao do acelerometro
como um inclinébmetro.
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A aquisicao dos dados do sensor é implementada através de uma placa de prototi-
pacao Arduino Nano, conectada ao sensor via protocolo de comunicacao 12C, sendo que os
dados sao enviados via comunicagao serial a IDE (Integrated Development Environment)
do Arduino (versao 1.8.9) instalada em um computador. Desta forma, é possivel adquirir os
dados do sensor e determinar a sua funcao de transferéncia, necessaria para a compreensao
dos movimentos do individuo. A Figura 41 mostra o esquema utilizado para a aquisicao

dos dados neste procedimento de calibracgao.

Figura 41 — Diagrama esquemaético para coleta de dados do sensor inercial.
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A informacao obtida com este esquema é importada para o ambiente Matlab®
(R2017a) para a analise. Considerando-se que se espera uma resposta sinusoidal do
acelerometro, aplica-se uma aproximagao por Séries de Fourier para a obtencao de uma
soma de senos e cossenos. A Equagdo (12) mostra a aproximacao de Fourier utilizada,
onde ag é o offset [g], a; a amplitude do termo harménico par, b; a amplitude do termo
harmonico impar, 6 representa o angulo [°] e w é a relagao de transformacao de graus para
radianos. Esta funcao é implementada no Matlab® através da ferramenta Curve Fitting

Tool, utilizando o comando cftool().
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f(0) = ag + ajcos(wh) + bysin(wb) (12)

Assim, apds a calibracao do sensor, inicia-se a calibragao do detector de quedas.
Para o proposito deste trabalho, foi considerado que o sistema reconhece um evento
de queda quando se desenvolver um pico de aceleracao, em RMS, maior que 2 g. Este
valor foi determinado através de observagoes experimentais, sendo este o limiar para o
acionamento do envio de mensagens de queda acidental. O valor RMS da aceleragao é
calculado através da Equacao 13, onde Ax, Ay e Az representam as aceleragoes nos eixos

X, y e z respectivamente.

(Az?) + (Ay?) + (Ay?)
3

Aceleragaopprs = \/ (13)

Para a validacao do detector de quedas, tornou-se necessario analisar se o sinal
de aceleracao adquirido se comporta de forma similar ao exemplo da Figura 20. Para
isso, foram selecionados trés voluntéarios (dados na Tabela 2), para executarem alguns
movimentos padronizados (Tabela 3) com o sensor posicionado na cintura através de um

cinto, conforme a Figura 42.

Tabela 2 — Dados dos voluntérios selecionados para a validagao do detector de quedas.

Voluntario Sexo Idade Peso [kg] Altura [m]

1 M 33 82,3 1,67
2 F 32 58,2 1,68
3 F 31 53,1 1,54

Os movimentos apresentados na Tabela 3 e na Figura 43 sao executados pelos
voluntarios em ambiente controlado e sem risco de lesoes, sobre uma superficie que
absorve parte do impacto. O primeiro movimento trata-se de uma queda frontal, onde o
individuo primeiramente esta parado, em pé, e pende para frente, sem dobrar os joelhos,
desenvolvendo uma trajetéria angular. Os movimentos 2 e 3 ocorrem da mesma forma,

porém, para a direita e para a esquerda, respectivamente.

Tabela 3 — Projeto de experimentos para validagao de quedas.

N Movimento

Queda Frontal
Queda Lateral Direita
Queda Lateral Esquerda
Queda Frontal de Joelhos
Sentar e Levantar
Caminhar

SO W N -
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Figura 42 — Posicionamento do sensor inercial no individuo.

A queda frontal de joelhos é executada com o voluntério inicialmente de pé, seguindo
para uma queda onde os dois joelhos tocam a superficie ao mesmo tempo e apds ocorre o
apoio com as maos. Em seguida, no movimento 5, o individuo executa o simples movimento
de sentar-se em uma cadeira e levantar-se, parando de pé ao fim do movimento. O ultimo
movimento trata-se de uma pequena caminhada de 5 metros. Os movimentos 1, 2, 3, e 4
caracterizam queda e devem acionar o sistema de envio de mensagens com o texto "Possivel
QUEDA do individuo!", entretanto, os movimentos 5 e 6 representam movimentos comuns

que nao devem acionar o sistema.

Sendo assim, para a validacao desta etapa, foram previstas 9 execugoes para cada
movimento, totalizando 54 movimentos. Como 4 dos 6 movimentos descritos devem acionar
o sistema de mensagens, espera-se, com este procedimento experimental, que o sistema
envie 36 mensagens para eventos de queda e que 18 movimentos executados nao enviem
mensagens. Os resultados deste experimento e demais discussoes sao apresentados no
Capitulo 4.
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Figura 43 — Movimentos executados pelos voluntarios e posicionamento do sensor inercial:
A) Posicionamento do sensor inercial; B) e C) Queda frontal; D) Queda lateral
direita; E) Queda frontal de joelhos e F) Movimento de sentar e levantar.

3.4 Hardware e Demais Componentes do Circuito

Nesta Secao sao apresentados os demais componentes do circuito e o hardware
construido. As Figuras 44 e 45 mostram a placa principal desenvolvida no ambiente Proteus
(Labcenter Electronics v7.10, 2011). Na face inferior da placa de circuito impresso consta
o circuito de ECG, implementado em SMD, como explicado anteriormente. Optou-se pela
utilizacao de componentes SMD para que fosse possivel reduzir as dimensoes da placa
de circuito impresso (10,4 cm x 10,2 cm). Na face superior, os conectores para os dois
modulos Arduino Nano, para o médulo RTC, o médulo GSM, alimentacao e entrada do

sinal de ECG. Nesta face também é possivel observar os trimpots para ajustes de ganho e

offset.
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Figura 44 — Face inferior da placa principal implementada: Circuito de ECG.
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Figura 45 — Face superior da placa principal implementada.
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Como ja mencionado anteriormente, o sistema conta com um display OLED de
0,96 polegadas para visualizagdo do sinal de ECG (apenas para ilustrar que o sistema
estd adquirindo o sinal), batimentos por minuto (BPM) e status da carga da bateria,
como pode ser observado na Figura 46. Este display e o conector do cartdao SD foram
implementados em uma placa separada, em formato de controle. Neste médulo foram
adicionadas duas chaves do tipo push button para a interacao do usuario com o sistema. A

Figura 47 apresenta o médulo em questao.

Figura 46 — Display OLED de 0,96 polegadas utilizado no sistema.
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Para a execucao deste sistema, foi necessario o uso de dois microcontroladores. Isso
se deve ao fato de que a memoria de programa e a velocidade dos dispositivos é limitada.
Sendo assim, os médulos de desenvolvimento Arduino Nano foram nomeados em Arduino
1 e Arduino 2. No Arduino 1 estao ligados, basicamente, os sinais que serao exibidos no
display. Nele estdo conectados o display, via comunicacao 12C, e o acionamento do buzzer.
Nas suas entradas analdgicas A0 e A1, respectivamente, sao conectados o sinal de ECG e o
sinal de referéncia de tensao elétrica da bateria do sistema. No Arduino 2 sdo processados
os sinais de ECG e os sinais do sensor inercial. Nele estao conectados o médulo de telefonia
GSM (via conexao serial), o médulo RTC (Real Time Clock) (via comunicagio I?C), o
cartdao SD (via conexao SPI) e o teclado analégico. A Figura 48 mostra um diagrama de

blocos das conexodes com os microcontroladores.
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Figura 47 — Placa com display, teclado e cartao SD: A) Vista inferior; B) Vista superior
e C) Detalhe do conector do cartao SD.
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Figura 48 — Diagrama de blocos ilustrando as conexoes dos microcontroladores do sistema.
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A Figura 49 apresenta o posicionamento do dispositivo em um voluntéario.

Figura 49 — Posicionamento do dispositivo em um voluntario.

Um dos circuitos de maior importancia neste sistema é o médulo de telefonia GSM.
Inserindo-se um chip de celular compativel com GSM ¢é possivel utilizar a rede de telefonia
celular para o envio de mensagens SMS. Este médulo é controlado via comandos AT
(ATtention), linguagem comum a modems e telefonia, que, neste caso, sdo enviados via
comunicagao serial pelo Arduino 2. Os comandos AT sao utilizados neste trabalho para
configurar o modo texto (comando AT+CMGF=1), enviar mensagens SMS (comando
AT+CMGS="NUMERO TELEFONE") e selecionar as bandas de frequéncia a serem
utilizadas (neste caso, comando AT+CBAND=ALLBAND - quadriband, 850 MHz, 900
MHz, 1800 MHz e 1900 MHz).

Através da configuracao via programagao, um nimero de telefone é cadastrado e
mensagens SMS sao pré estabelecidas. Quando ocorrer um dos eventos previstos, uma
mensagem é enviada a este nimero. As mensagens cadastradas para este trabalho sao trés:
"Possivel QUEDA do individuo!", para quando for detectada uma queda, "Individuo com
BRADICARDIA!", caso for detectada uma bradicardia, e, "Individuo com TAQUICAR-
DIA!", para quando o nimero de BPM ultrapassar 120. A Figura 50 apresenta o médulo

de telefonia celular SIMS800L utilizado neste sistema.
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Figura 50 — Modulo de telefonia celular SIM800L.
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Fonte: Livremente adaptado do manual do fabricante do moédulo de telefonia celular
SIMCom® (2013) SIMS00L.

O diagrama esquematico completo, bem como os firmwares utilizados no sistema,

podem ser encontrado nos Anexos D, E; F.



64

4 Resultados e Discussoes

Neste capitulo, todos os resultados obtidos experimentalmente sao apresentados e
discutidos. Primeiramente é apresentado o resultado do estudo com ECG, e, posteriormente,

os dados obtidos com o sensor inercial.

4.1 Resultados da Validacao da Deteccao do BPM

Aplicando-se o método apresentado na Secao 3.2 para deteccao do BPM, obteve-se
o conjunto de respostas mostrado na Tabela 4. Com este resultado, é possivel observar
que a maxima diferenca entre os valores medidos e a referéncia do simulador é de 1 BPM,
ocorrendo nos valores de 120 BPM, 150 BPM e 160 BPM. Desta forma, para fins de
deteccao de bradicardia e taquicardia, o detector de BPM esta funcionando de forma
coerente com o proposto. Entretanto, como esta validacao foi realizada através de um
simulador de ECG, possiveis falhas podem ocorrer quando o sistema estiver ligado a
uma pessoa. Desta forma, testes da deteccao de BPM realizados com voluntarios sao

apresentados na Secao 4.3.

Tabela 4 — Validagao do sistema de medigdo dos BPM (comparacao dos dados de referéncia
do simulador com os determinados pelo sistema proposto).

N Sirr?lflg;ior Sir]r?:llljlla\l/(lior Medicao 1 Medicao 2 Medigao 3 ErrOBAPbl\S/F luto
1 30 30 30 30 30 0
2 31 40 40 40 40 0
3 32 60 60 60 60 0
4 33 70 70 70 71 0.3
5 34 80 80 81 80 0.3
6 35 90 90 90 90 0
7 36 100 101 100 101 0.7
8 37 120 121 121 121 1.0
9 38 140 140 140 140 0
10 39 150 151 151 151 1.0
11 40 160 161 161 161 1.0
12 41 180 180 181 180 0.3
13 42 200 200 200 200 0.7
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4.2 Validacao da Morfologia do Sinal de ECG

Inicialmente foi verificado o funcionamento do circuito de ECG quanto a amplifica-
¢ao do sinal. Observou-se que, para um sinal com amplitude de 1 4+ 0,005 mV, obteve-se
em sua saida um sinal com amplitude de 1,550 £ 0,10 V, ou seja, um ganho de aproxima-
damente 1550 vezes. Isso se deve aos ajustes necessarios para melhorar a visualizacao do
sinal na saida do sistema. Devido a adi¢cao de uma etapa de offset, a cadeia de medidas
experimental apresenta resultados deslocados em relagdo a proposta. A cadeia de medidas

experimental é mostrada na Figura 51.

Figura 51 — Cadeia de medidas experimental do circuito de ECG.
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Conforme apresentado no Capitulo 3, para a validagao do sinal de ECG compara-se
o sinal de entrada e de saida do sistema e avalia-se a correlagdo ponto a ponto entre o
sinal de referéncia e os sinais de saida do sistema. Neste experimento, a curva de referéncia
utilizada é obtida do simulador multipardmetros Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments),
através de sua saida pré-amplificada (amplitude de aproximadamente 600 mV), com o
auxilio do osciloscopio Tektronix® TDS 2002C, com frequéncia de amostragem de 1 GHz.
A saida amplificada do simulador foi escolhida para facilitar a aquisicdo com o osciloscopio,
porém, o sinal que é injetado na entrada de ECG, que possui as mesmas caracteristicas
quanto a morfologia, apresenta amplitude de 1 mV, como mencionado anteriormente. As
Figuras 52, 53, 54, 55, 56, 57 e 58 apresentam os sinais adquiridos na entrada do sistema,

na saida e da conversao analdgico-digital.
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Figura 52 — Aquisi¢ao do sinal de ECG de 30 BPM gerado pelo simulador multiparametros
Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software Matlab®
(R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido na saida
do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 53 — Aquisicao do sinal de ECG de 40 BPM gerado pelo simulador multipardmetros
Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software Matlab®
(R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido na saida
do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 54 — Aquisi¢ao do sinal de ECG de 60 BPM gerado pelo simulador multiparametros
Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software Matlab®
(R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido na saida
do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 55 — Aquisicao do sinal de ECG de 90 BPM gerado pelo simulador multipardmetros
Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software Matlab®
(R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido na saida
do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analdgico-digital.
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Figura 56 — Aquisicao do sinal de ECG de 100 BPM gerado pelo simulador multipara-
metros Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 57 — Aquisi¢ao do sinal de ECG de 120 BPM gerado pelo simulador multipara-
metros Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 58 — Aquisicao do sinal de ECG de 180 BPM gerado pelo simulador multipara-
metros Lionheart 2 (Bio-Tek Instruments) e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c¢) Sinal obtido da conversao analdgico-digital.
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Sendo assim, um dos trechos entre dois pontos T foi selecionado para a anélise
de correlagao e devidamente normalizado. As Figuras 59, 60 e 61 apresentam o trechos
selecionados para o sinais de entrada de 30, 60 e 90 BPM normalizados. Sendo assim, os
vetores de dados correspondentes ao sinal de entrada, saida e conversao analégico-digital

foram submetidos a andlise de correlacao. Os resultados sao apresentados na Tabela 5.

Figura 59 — Sinal de ECG de 30 BPM normalizado e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 60 — Sinal de ECG de 60 BPM normalizado e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Figura 61 — Sinal de ECG de 90 BPM normalizado e reconstruido através do software
Matlab® (R2017a): (a) Sinal obtido na entrada do sistema, (b) Sinal obtido
na saida do sistema e (c) Sinal obtido da conversao analégico-digital.
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Observa-se, através da Tabela 5, que os dados da saida do sistema se relacionam
com o sinal de referéncia com coeficiente de Pearson acima 0,9 em todos os casos analisados,
sendo que o maior valor é apresentado em 90 BPM. Valores acima de 0,9 indicam uma
correlagdo muito forte do sinal de referéncia com os demais analisados. Verifica-se também,
que na maioria dos casos o coeficiente de Pearson relativo ao sinal obtido da conversao
analogico-digital é maior do que o obtido na saida do sistema. Isso se deve ao ntimero
menor de amostras envolvidas na analise, sendo que os vetores gerados pelo osciloscopio

envolvem mais amostras devido a sua frequéncia de amostragem.
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Tabela 5 — Coeficientes de Correlagao de Pearson dos valores de saida em relacdo ao sinal
de entrada do sistema.

Correlagcao Correlagao
Saida ADC

30 0.900918 0.964710
40 0.901003 0.942110
60 0.935050 0.975912
90 0.969103 0.939103
100 0.910021 0.939452
120 0.905039 0.952105
180 0.912800 0.902563

BPM

4.3 Validacao do ECG com Voluntarios

A validagao do circuito de ECG foi realizada com quatro voluntarios, sendo um
deles uma pessoa idosa. Esta etapa consiste em avaliar a resposta do detector de BPM

com os valores calculados. Os dados dos voluntarios sao apresentados na Tabela 6:

Tabela 6 — Dados dos voluntarios selecionados para o experimento.

Voluntario Sexo Idade Peso [kg] Altura [m)]

1 M 33 82,3 1,67
2 F 32 58,2 1,68
3 F 63 73,5 1,59
4 F 31 53,1 1,54

A Figura 62 apresenta o eletrocardiograma do voluntario 1. Neste caso, sdo avaliados
os pontos entre 2 e 8 segundos e entre 9 e 11 segundos. Observa-se que o sistema apresenta
66 BPM e 67 BPM para o primeiro e segundo trecho respectivamente. Tomando-se pontos
R para efetuar o célculo de BPM, de acordo com a Equagao (9), obtém-se 66,6 BPM e 65,2
BPM. Como o sistema utiliza apenas niimeros inteiros, estes valores podem ser aproximados
por 67 BPM e 65 BPM, resultando em erros absolutos de 1 e 2 respectivamente. O mesmo

procedimento ¢ realizado para os demais voluntarios.
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Figura 62 — Sinais obtidos do Voluntario 1, sendo (a) Sinal de ECG e (b)Resposta do
detector de BPM implementado.
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As Figuras 63, 64 e 65 apresentam, respectivamente, os dados obtidos dos voluntarios

2,3e4.

Figura 63 — Sinais obtidos do Voluntario 2, sendo (a) Sinal de ECG e (b)Resposta do
detector de BPM implementado.
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Figura 64 — Sinais obtidos do Voluntario 3, sendo (a) Sinal de ECG e (b)Resposta do
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Figura 65 — Sinais obtidos do Voluntario 4, sendo (a) Sinal de ECG e (b)Resposta do
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Sendo assim, a Tabela 7 apresenta o erro absoluto apresentado para cada aquisi¢ao.

Tabela 7 — Resultados de BPM obtidos de voluntarios.

Erro
. . Valor BPM Valor BPM
Voluntario Medido Calculado Absoluto

[BPM]
1 66 67 1
67 65 2
2 66 65 1
64 65 1
3 84 83 1
85 88 3
4 71 71 0
70 70 0

A partir dos resultados, observa-se que o maior valor de erro absoluto ocorre com
o voluntario 3, sendo este de 3 BPM. O sinal de ECG deste individuo ocasionou certa
instabilidade no detector de BPM, como pode ser observado na Figura 64b. Observou-
se que instabilidades podem ocorrer dependendo das caracteristicas de cada individuo,
podendo afetar na avaliagdo do nimero de BPM e, assim, na deteccao de bradicardias e

taquicardias.

4.4 Resultados do Procedimento de Calibracao do Sistema de Ace-

lerometria

Com a aplicagdo do método apresentado na Secao 3.3.1, obtiveram-se as fungoes
de transferéncia de cada eixo sensivel do acelerdmetro do médulo inercial. A Figura 66
apresenta a funcao de transferéncia experimental obtida do eixo x, sendo que as fun¢oes
experimentais para os demais eixos possuem a mesma caracteristica quanto a morfologia

sinusoidal (Figura 67 ).
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Figura 66 — Funcao de transferéncia experimental da calibragdo do eixo x do acelerometro.
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Figura 67 — Funcao de transferéncia experimental da calibracao dos eixos x, y e z do
acelerometro.
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Observa-se, como o esperado, que os valores maximos, em modulo, estao localizados
) ) ) bl
nos angulos de 90° e 270°, caracterizando uma funcao fmpar. Isso também é visivel com a

observagao dos coeficientes das fungoes de transferéncia experimentais, apresentados na
Tabela 8.
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Tabela 8 — Projeto de experimentos para validacao de quedas.

Eixo ao aj b1 R2

X -0.0001499 -0.009265 -1.025 0.9999
Y 0.01612 0.1383  -1.012 0.9992
Z 0.02779 0.1383  -1.012 0.9992

Verifica-se que o médulo de by, que esta multiplicando a funcao seno, é maior do que
o médulo de ay, que multiplica a funcao cosseno, caracterizando a funcao de transferéncia
com a forma senoidal (fungio {mpar). Observa-se também, que todos os fatores R? estao
acima de 0,9, representando que mais de 90% da aceleracao da gravidade associada a

inclinacao pode ser explicada por este modelo de ajuste.

4.5 Resultados da Deteccao de Quedas

Para a analise das quedas, tomou-se como referéncia o exemplo do comportamento
da aceleracao apresentado na Secao 3.3.1, Figura 20. Foram observadas caracteristicas, de
forma qualitativa apenas, quanto a morfologia do sinal antes, durante e apds uma queda.
A Figura 68 apresenta uma queda frontal (movimento padronizado 1) executada pelo

voluntério 1.

Figura 68 — Resposta experimental do acelerometro a uma queda acidental frontal execu-
tada pelo voluntario 1.
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Observando-se a Figura 68, é possivel verificar que, como no sinal de referéncia,
h& uma pequena depressao na regiao onde se inicia a queda, representando a perda do
equilibrio. Logo apds, o impacto de aproximadamente 3,9 g ,que devido ao amortecimento
gerado pela superficie utilizada experimentalmente, apresenta amplitude relativamente
menor do que a referéncia. A regiao seguinte, representando o poés-queda também se
assemelha, visto que é possivel verificar que a postura final do individuo é diferente da
postura inicial. Verifica-se que a aceleragao no eixo z estd em sentido contrario ao da
referéncia. Isso se deve ao fato de que o sensor foi posicionado nos voluntarios com o eixo z
apontando para frente, e, durante a queda e o impacto, esta face do sensor esta justamente
no sentido oposto ao vetor campo gravitacional (que aponta para cima). Da mesma maneira,
observa-se nas Figuras 69 e 70 as quedas laterais. Estas também apresentam variagoes

quanto a posi¢ao dos eixos, mas o sinal de aceleragdo em RMS se assemelha.

Figura 69 — Resposta do acelerometro a uma queda acidental lateral direita obtida
experimentalmente (voluntério 1).
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Figura 70 — Resposta do acelerdmetro a uma queda acidental lateral esquerda obtida
experimentalmente (voluntario 1).
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O movimento 4 (queda frontal de joelhos) também deve acionar o envio de men-
sagens (se a aceleragdo, em RMS, ultrapassar 2 g). A resposta do acelerdmetro obtida
experimentalmente para este movimento é apresentada na Figura 71. Observa-se que, neste
caso, a amplitude do impacto é menor e existe uma segunda amplitude relacionada ao
apoio com as maos sobre a superficie. Neste momento nota-se uma variacdo na aceleragao

do eixo x.
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Figura 71 — Resposta do acelerdmetro a uma queda acidental frontal de joelhos obtida
experimentalmente (voluntario 1).
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Os préximos movimentos (5 e 6) ndo devem acionar o sistema de envio de mensagens
por se tratarem de movimentos comuns que sao desenvolvidos diariamente pelos individuos.
Logo, espera-se que o valor RMS da aceleracao destes movimentos nao ultrapasse 2 g. A
Figura 72 representa a aceleragao obtida experimentalmente do movimento de sentar-se e
levantar-se de uma cadeira. O primeiro pico da aceleracao em RMS é adquirido quando o
voluntario senta-se. O segundo pico é de quando o individuo volta a ficar de pé. Neste
caso, o valor RMS da aceleracao nao ultrapassou 2 g e é possivel observar a variagao
no eixo x quando o voluntario senta e depois quando ele levanta. Figura 73 mostra a
aceleragdo quando o individuo desenvolve uma caminhada de aproximadamente 5 metros,
em velocidade moderada. Para este estudo nao se considerou o desenvolvimento de uma
marcha mais acelerada do individuo, como uma corrida, por exemplo, o que poderia

resultar em picos maiores de aceleragao e o possivel acionamento do sistema de mensagens.



Capitulo 4. Resultados e Discussies 80

Figura 72 — Resposta do acelerdmetro ao movimento de sentar-se e levantar-se de uma
cadeira obtida experimentalmente (voluntério 1).
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Figura 73 — Resposta do acelerometro ao movimento caminhada obtida experimentalmente
(voluntério 1).
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As Figuras 74 a 85 apresentam os dados obtidos dos movimentos executados pelos
voluntarios 2 e 3.
Figura 74 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas frontais executadas pelo volun-

tario 2.
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Figura 75 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas frontais executadas pelo volun-
tario 3.

4 Queda Frontal - Voluntario 3
5 T T

n hed

o w o S
T T T T
1 1 1 1

Aceleragdo [g]
N
T
|

3

4
o
T
1

Tempo [s]



Capitulo 4. Resultados e Discussies 82

Figura 76 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 quedas laterais para o lado direito
executadas pelo voluntério 2.

4 Queda Lateral Direita - Voluntario 2
T T T

35— -

Aceleracdo [g]
Ind

~ o

T T

| |

o
T
1

05— -

1 1 1 1 1 1 1
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Tempo [s]

Figura 77 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 quedas laterais para o lado direito
executadas pelo voluntério 3.
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Figura 78 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas laterais para o lado esquerdo
executadas pelo voluntério 2.
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Figura 79 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas laterais para o lado esquerdo
executadas pelo voluntario 3.
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Figura 80 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas frontais de joelhos executadas
pelo voluntério 2.
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Figura 81 — Resposta do acelerometro (RMS) a 3 quedas frontais de joelhos executadas
pelo voluntario 3.
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Figura 82 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 movimentos de sentar e levantar
executadas pelo voluntério 2.
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Figura 83 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 movimentos de sentar e levantar
executadas pelo voluntario 3.
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Figura 84 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 movimentos de caminhada executadas

pelo voluntério 2.
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Figura 85 — Resposta do acelerdmetro (RMS) a 3 movimentos de caminhada executadas

pelo voluntario 3.
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Com as curvas experimentais caracteristicas de cada movimento, foi possivel verificar
quais deles podem acionar o sistema de envio de mensagens ou nao. Para isso, foram

considerados 54 execugoes de movimentos, como descrito na Se¢ao 3.3.1, sendo que 36

Tempo [s]

22

deles devem enviar mensagens de alerta de quedas e 18 deles nao. Os resultados obtidos

sao apresentados na Tabela 9.
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Tabela 9 — Resultados obtidos experimentalmente.

Movimento Numero Total de Execugoes Mensagens Enviadas

Queda Frontal 9 9
Queda Lat. Direita
Queda Lat. Esquerda
Queda Frontal Joelhos
Sentar e Levantar
Caminhada

O © © © O
[ilesBiNe NN

Verifica-se, através dos resultados apresentados, que somente um dos eventos nao
gerou a resposta esperada, sendo este adquirido de um movimento de caminhada do
voluntario 3, apresentando um falso positivo. Sendo assim, conclui-se que, através da
metodologia adotada, o sistema apresentou 98,14% de eficiéncia em detectar quedas de

individuos.
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5 Conclusoes

Em funcao dos resultados obtidos, é possivel afirmar que o sistema implementado
é capaz de detectar arritmias cardiacas de taquicardia e bradicardia com erro absoluto
de 1, quando avaliado com o simulador e de 3 quando utilizado por um individuo, sendo
que este pode apresentar instabilidades dependendo do individuo que estiver utilizando.
Observou-se, também, que os sinais de ECG adquiridos na saida do circuito apresentaram
correlagdo maior que 0,90 quanto a sua morfologia em relagdao ao sinal de referéncia, o que é
considerado uma relacdo positiva forte entre os sinais. Isso significa que o circuito de ECG
nao deforma significativamente os sinais adquiridos. Entretanto, a informagao armazenada
de ECG deste sistema deve ser utilizada unicamente como um recurso auxiliar, e ndo como
referencial clinico para diagnodstico. A implementacao do eletrocardiégrafo utilizando-se
componentes SMD na face inferior da placa possibilitou a reducao das dimensoes do
dispositivo, influenciando na sua portabilidade. Optou-se por nao se utilizar componentes
comerciais dedicados exclusivamente ao ECG devido ao seu custo e a integragdo com o
restante do sistema, contudo, existem dispositivos no mercado que auxiliariam na reducao

fisica do dispositivo.

Analisando-se a segunda parte do experimento, conclui-se que o sistema se mostrou
eficaz na deteccao de quedas dos individuos em 98,14% dos casos propostos, demonstrando
que a utilizagdo de sensores inerciais na deteccao de quedas é aplicavel. A escolha do
posicionamento do acelerometro na regiao da cintura do individuo colaborou para que
este sistema apresentasse estes resultados, visto que este é o ponto mais préoximo do
seu centro de massa. Observou-se que a execucao dos movimentos de queda sobre uma
superficie amortecedora diminui a amplitude do pico de aceleracao em RMS durante uma
queda, minimizando o impacto em comparagao com uma queda acidental real, entretanto,
privou-se pela integridade e seguranca dos voluntarios envolvidos. A resposta separada
dos eixos de aceleracao do sensor inercial as quedas, mostra com clareza os movimentos de
perda de equilibrio que antecedem uma queda, auxiliando qualitativamente na investigacao

do tipo de queda e as suas possiveis causas.
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6 Propostas de Trabalhos Futuros

Ao longo da execucao deste trabaho, foram percebidos varios pontos que poderiam
ser melhorados. Quando a ideia inicial surgiu, o equipamento previa a leitura de mais
parametros do paciente, tal como, temperatura e oximetria. Contudo, como o sistema foi
projetado para ser movel, existem restricoes quanto a usabilidade. Sendo assim, seguem

algumas melhorias propostas:
(a) Usabilidade:

- Melhorar a usabilidade do sistema, reduzindo seu tamanho fisico ou simplificando-o

para obtencao de batimentos cardiacos por minuto via sensores 6pticos;

- Explorar outras regioes para a fixacao do sensor inercial, tendo como beneficio o

conforto do usuario;

(b) Tornar o sistema de detecgao de quedas mais robusto, com um algoritmo que

faca uma analise de mais pontos das curvas do sensor inercial;
(c) Conectividade:

- Com o avango das tecnologias de celular, seria possivel continuar este estudo
implementando um banco de dados em nuvem. O médulo GSM utilizado neste trabalho
permite que seja estabelecida uma conexao com a internet, e, portanto, pode ser utilizado

em uma aplicacdo do tipo IoT (Internet of Things).
(d) Interagao com sistemas operacionais de celular:

- O médulo GSM deste trabalho poderia ser substituido por uma conexao Bluetooth
com um aplicativo dedicado instalado no aparelho de celular do usuario, podendo-se, assim,

explorar mais possibilidades de armazenamento e processamento.

(e) Melhoria do algoritmo de reconhecimento do ECG para incluir-se a detecgao de

outros tipos de arritmias.
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ANEXO A - Filtro Passa-Altas.

21/02/2018 Sallen-Key High-pass Filter Design Tool - Result -

OKAWA Electric Design

Top > Tools > Filters > Sallen-Key High-pass Filter Design Tool > Result

I Sallen-Key High-pass Filter Design Tool - Result -

Calculated the Transfer Function for the Sallen-Key High-pass filter, displayed on graphs, showing Bode
diagram, Nyquist diagram, Impulse response and Step response

Sallen-Key High-pass Filter

R1

1
Vin(s)— =—+H—— —Vout(s)
R2

Transfer Function:

2
G(s)=
$2+0.625782227784735+0.097900849152805

R1 = 680kQ
R2 = 680kQ
C1=4.7uF
C2 =4.7TuF

Cut-off frequency

fc = 0.049798167425499[Hz]

Quality factor

Q=05

Damping ratio
(=1

Pole(s)

p =-0.04979816713381-6.7975059358174E-69i[Hz]
|p|=0.04979816713381[Hz]
p =-0.049798167624702-2.939125800398E-69i[ Hz]

http://sim.okawa-dens hi.jp/en/OPstool.php

15

94
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21/02/2018 Sallen-Key High-pass Filter Design Tool - Result -
pl= 0.049798167624702[Hz]

Zero(s)

z=0[Hz]
|zt= O[Hz]

z=-0[Hz]
|7t= O[Hz]

Phase margin

pm=NAN[deg] (f =0[Hz])

The system does not oscillate.

Overshoot (in absolute value)

The st peak gy = -0.14 (£ =6.39[sec])

Final value of the step response (on the condition
that the system converged when t goes to
infinity)

&) =0

£=005  Hz

Q factor | Damping ratio {

Quality factor Q = 0.707
® Damping ratio {= 1

Cl=47u F C2=4.7u F

C1, C2 is optional. But when setting these
capacitances, C1, C2 ofboth are needed to give.

Select Capacitor Sequence:| E6 ¥
Select Resistor Sequence: E24 ¥

Frequency analysis

¥/ Bode diagram
® Phase Group delay
¥ Nyquist diagram

http://sim.okawa-denshi.jp/en/OPstool.php

2/5
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ANEXO A. Filtro Passa-Altas.

Sallen-Key High-pass Filter Design Tool - Result -

21/02/2018

¥! Pole, zero

¥ Phase margin

e.

on

g

-
b~
29
g3
&85
mﬁ
=2 g
MO
2%
=
im

[Hz] (optional) J

~f2=

fl=

|

Transient analysis

¥/ Step response

J Impulse response
¢/ Overshoot

¥| Final value of the step response

Analysis on time range:

[sec] (optional)

0~

Calculate

10EQ

1E0

[T

[

I Frequency analysis

BodeDiagran
MagnitudeldE]

0

-20
-40
—60

1E-3

—a0

FreguenculHz]

Phaseldeg]

200
160
120
g0
40

10E0D

1E0

0. 1ED

0. miED

1E-3

FreguencylHz]

Lorokawa-denshi g

Gain characteristics at the Bode Diagram (provides up to 1

minute)
Bode Diagram text data (provides up to 1 minute)

Phase characteristics at the Bode Diagram (provides up to 1

minute)

3/5

http://sim.okawa-dens hi.jp/en/OPstool .php
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21/02/2018 Sallen-Key High-pass Filter Design Tool - Result -

NyquistDiagran

Im
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Nyquist Diagram text data (provides up to 1 minute)

Transient analysis
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http://sim.okawa-dens hi.jp/en/OPstool .php
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ANEXO B - Filtro Notch.

23/02/2018 Twin-T Notch Filter Design Tool - Result -

OKAWA, Electric Design

Top > Tools > Filters > Twin-T Notch Filter Design Tool > Result

I Twin-T Notch Filter Design Tool - Result -

Calculated the transfer function for the Twin-T notch filter, displayed on graphs, showing Bode diagram,
Nyquist diagram, Impulse response and Step response

R1 [=3] f0= 60 Hz
Cl= F c2= F
1
Vin(s)— o) l c3 —Vout(s) 3= F
C1, C2, C3 is optional. But when setting these
R3 capacitances, C1, C2 and C3 of all are needed to give.

Select Capacitor Sequence: | E6 ¥

Amagsice foncuon. Select Resistor Sequence: |[E24 ¥

53+512.820512820515%+131492.439184755+72248592.9586:
G(s)=-

$7+2124.54212454215%+976800.976800985+72248592.9586: Frequency analysis

¥ Bode diagram

R1 =39kQ ® Phase Group delay
R2 =39kQ ¥/ Nyquist diagram

R3 =9.1kQ ¥| Pole, zero

C1=0.1uF

¥/ Phase margin

C2=0.1uF | Oscillation analysis
C3 =0.1uF Analysis on frequency range:
fl= ~f2= [Hz] (optional)
Center rejection frequency
fo=57.712584369045[Hz] Transient analysis

fo = 59.738200220577[Hz]
| Step response
Impulse response

Pole(s) ¥ Overshoot
! Final value of the step response
P =-91.324664880496 Analysis on time range:
|p|= 14.534771841942[Hz] O~ [sec] (optional)
p=-1508.9249248722 L

|pl= 240.15286054798[Hz]
P =-524.29253478944

|pl= 83.443748537919[Hz] Calsiilate

Zero(s)

2= 5.9206220669756 +371.03912646907i
|z|= 59.060228627755[Hz]

2= -524.66175695446
|z|= 83.502512070582[Hz]

= 5.9206220669755-371.03912646907i
Iz|= 59.060228627755[Hz]

http://sim.okawa-denshi.jp/en/TwinTCRtool.php

1/4
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23/02/2018 Twin-T Notch Filter Design Tool - Result -

Poles

Im
1

51300 =1500 -1200 -900 -&00 =300 0
&

(o lokauwa-denshi. jp
Eeros

Im
400

=200

O
Eﬁﬂﬂ =S00 -400 =300 -200 100 0 100
3

=400

(o lokawa-denshi. jp

Phase margin

pm=NAN[deg] (f=0[Hz])

The system does not oscillate.

Overshoot (in absolute value)

The 1st peak gy = 0.11 (£=0.002[sec])

Final value of the step response (on the
condition that the system converged when t
goes to infinity)

g@)=1

I Frequency analysis

http://sim.okawa-denshi.jp/en/TwinTCRtool.php

2/4
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23/02/2018 Twin-T Notch Filter Design Tool - Result -
BodeDiagran
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23/02/2018 Twin-T Notch Filter Design Tool - Result -

Transient analysis

StepResponse
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Step Response text data (provides up to 1 minute)
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ANEXO C - Filtro Passa-Baixas.

21/02/2018 Sallen-Key Low-pass Filter Design Tool - Result -

OKAWA, Electric Design

Top > Tools > Filters > Sallen-Key Low-pass Filter Design Tool > Result

I Sallen-Key Low-pass Filter Design Tool - Result -

Calculated the Transfer Function for the Sallen-Key Low-pass filter, displayed on graphs, showing Bode

diagram, Nyquist diagram, Impulse response and Step response

Sallen-Key Low-pass Filter

1
'_
Vin(s)— oA —Vout(s)
c2 l
Transfer Function:
65746.219592373
G(s)=
$2+512.820512820515+65746.219592373
R1 =39kQ
R2 =39kQ
C1=0.1uF
C2=0.1uF

Cut-off frequency
fc =40.808959767153[Hz]

Quality factor
Q=05

Damping ratio

£=1

Pole(s)

p = -40.808959767153 +2.606482949453 1 E-7i[Hz]
pl= 40.808959767153[Hz]

p = -40.808959767153-1.8153520105361E-7i[Hz]
pl= 40.808959767153[Hz]

Phase margin

pm=NAN[deg] (f=0[Hz])

http://sim.okawa-denshi.jp/en/OPstool.php

Q factor | Damping ratio {

Quality factor Q = 0.707
® Damping ratio {= 1

Cl= F C2= F

Cl1, C2 is optional. But when setting these

capacitances, C1 and C2 of both are needed to give

following the equation
(c2/c1y <t
(C1/C2) > 4Q?

Select Capacitor Sequence: | E6 ¥
Select Resistor Sequence: |[E24 v

Frequency analysis

¥ Bode diagram
® Phase Group delay
¥/ Nyquist diagram
¥| Pole, zero
¥ Phase margin

¥! Oscillation analysis
Analysis on frequency range:

fl1=1 ~f2=1000 [Hz] (optional)

Transient analysis

| Step response
Impulse response
! Overshoot

¥| Final value of the step response
Analysis on time range:

0~ [sec] (optional)

-

Calculate

1/4
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ANEXO C. Filtro Passa-Baizas.

Sallen-Key Low-pass Filter Design Tool - Result -

21/02/2018

Oscillation frequency

£=0[Hz]

Overshoot (in absolute value)

The peak of transient waveform is not detected.

Final value of the step response (on the

condition that the system converged when t

goes to infinity)

g(o)=1

I Frequency analysis

BodeDiagran
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Gain characteristics at the Bode Diagram (provides up to 1

minute)

Phase characteristics at the Bode Diagram (provides up to

1 minute)

Bode Diagram text data (provides up to 1 minute)
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21/02/2018 Sallen-Key Low-pass Filter Design Tool - Result -
HyquistDiagran
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Nyquist Diagram text data (provides up to 1 minute)

I Transient analysis

StepResponse
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Step Response text data (provides up to 1 minute)
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ANEXO E - Firmware Utilizado no

Microcontrolador 1



/*

PROGRAMA PARA O PROCESSADOR 1
(*)ECG - ANALOG IN - AO

(*) BPM

() BATERIA - ANALOG IN - Al

(JRTC -12C - (P2)

(*) DISPLAY - 12C - 0x3D

()GSM - SERIAL - (P2)
()SDCARD-SPI - (P2)

COMUNICAGAO 12C COM O PROCESSADOR 2 - #8 ENVIAR/RECEBER DADOS P2

PINAGEM SD CARD PINAGEM DISPLAY
GND - GND GND - GND

MISO - D12 VCC-5V

SCK-D13 SCL - A5

MOSI - D11 SDA - A4

CS-D10

5V -5V

3V3-NC

GND - NC

*/

*/

#include <Wire.h> //Biblioteca para comunicagdo 12C
#include <Adafruit_GFX.h> //Biblioteca para o display OLED
#include <Adafruit_SSD1306.h>

#define OLED_RESET 4

Adafruit_SSD1306 display(OLED_RESET);

#define NUMFLAKES 10



#define XPOS 0

#define YPOS 1

#define DELTAY 2

#define LOGO16_GLCD_HEIGHT 16
#define LOGO16_GLCD_WIDTH 16

#define SSD1306_LCDHEIGHT 64

#define SERIAL_PLOTTER 2

int pulsePin = 0;

int blinkPin = 13;

volatile int BPM;

volatile int Signal;

volatile int IBI = 600;

volatile boolean Pulse = false;
volatile boolean QS = false;

static int outputType = SERIAL_PLOTTER,;

unsigned int voltage ant =0;
byte x_ant=0;

unsigned int bat=100;

void setup(){
pinMode(blinkPin, OUTPUT);
// Serial.begin(115200);

interruptSetup();



Wire.begin();

display.begin(SSD1306_SWITCHCAPVCC, 0x3C); // initialize with the 12C addr 0x3D (for the
128x64)

display.clearDisplay();
}

// Where the Magic Happens

void loop(){

serialOutput() ;

if (QS == true){
QS = false;
}
bat = analogRead(A1);

int bat2 = map(0, 1023, 757, 680);

display.setTextSize(1);
display.setTextColor(WHITE);
display.setCursor(0, 0);
display.print(F("BAT:"));
display.print(bat2);
display.print(F("%"));
display.setCursor(80, 0);

display.print(F("BPM:"));

for (byte x = 0; x <= 127; x++) {
unsigned int sensorValue = analogRead(A0);

unsigned int voltage = map(sensorValue, 0, 1023, 63, 8);



display.drawLine(x_ant, voltage_ant, x, voltage, WHITE); //display.drawLine(xStart, yStart,
xEnd, yEnd, COLOR);

voltage_ant=voltage;

X_ant =x;
if (x>=127)
X_ant=0;

}

// Serial.println(voltage);
display.fillRect(104, 0, 20, 7, BLACK);
display.setCursor(104, 0);
display.print(BPM);
display.display();
delay(5);

}
display.clearDisplay();



ANEXO F - Firmware Utilizado no

Microcontrolador 2

111



/* PROGRAMA PARA O PROCESSADOR 2
(*)ECG - ANALOG IN - AO BPM
() BATERIA - ANALOG IN - A1 (P1)
(*)RTC -12C - #57, #68
(*)IMU -12C - #69
() DISPLAY - 12C - (P1)
(*) GSM - SERIAL - TX D2, RX D3
(*) SDCARD - SPI -

( JCOMUNICAGAO 12C ENTRE PROCESSADORES - #8

PINAGEM SD CARD PINAGEM IMU
GND - GND GND - GND

MISO - D12 VCC-3V3
SCK-D13 SCL - A5

MOSI - D11 SDA - A4

CS-D10

5V -5V

3V3-NC

GND - NC

*/

*/

#include <Wire.h> //Biblioteca para comunicacgdo 12C
#include <SD.h>

#include <DS3231.h>

#include <SoftwareSerial.h>

#define SERIAL_PLOTTER 2

// Variables

int pulsePin = 0;



int blinkPin = 13;

int buzzerPin = 2;

// Volatile Variables, used in the interrupt service routine!
volatile int BPM;

volatile int Signal;

volatile int IBI = 600;

volatile boolean Pulse = false;

volatile boolean QS = false;

static int outputType = SERIAL_PLOTTER;

SoftwareSerial sim800(2,3); //MODULO GSM: TX pino 2, RX pino 3

DS3231 rtc(SDA, SCL); // cria objeto para o RTC

Time t;

int segundos;

File meuArquivo; //cria objeto para o arquivo a ser gravado no sdcard

#define CS_pin 10 // Pino ligado ao CS do modulo sdcard

#define MPU9250 ADDRESS 0x69

#define MAG_ADDRESS 0x0C

#define GYRO_FULL_SCALE_250_DPS 0x00
#define GYRO_FULL_SCALE_500_DPS 0x08
#define GYRO_FULL_SCALE_1000_DPS 0x10

#define GYRO_FULL_SCALE_2000_DPS 0x18

#define ACC_FULL_SCALE_ 2 G  0x00



#define ACC_FULL_SCALE_ 4 G 0x08
#define ACC_FULL_SCALE_ 8 G 0x10

#define ACC_FULL_SCALE_16_G  0x18

void 12Cread(uint8_t Address, uint8_t Register, uint8_t Nbytes, uint8_t* Data)
{

// Set register address

Wire.beginTransmission(Address);

Wire.write(Register);

Wire.endTransmission();

// Read Nbytes
Wire.requestFrom(Address, Nbytes);
uint8_t index=0;

while (Wire.available())

Data[index++]=Wire.read();

// Write a byte (Data) in device (Address) at register (Register)
void I2CwriteByte(uint8_t Address, uint8_t Register, uint8_t Data)
{

// Set register address

Wire.beginTransmission(Address);

Wire.write(Register);

Wire.write(Data);

Wire.endTransmission();

void setup(){
pinMode(blinkPin, OUTPUT);

pinMode(buzzerPin, OUTPUT);



// Serial.begin(115200);

interruptSetup();

Wire.begin();

// Arduino initializations
Wire.begin();
Serial.begin(9600);

sim800.begin(9600);

//Inicializacdo do SDCARD

Serial.print("Inicializando SD card....."); //Escreve frase de inicializacdo

pinMode(CS_pin, OUTPUT); //Configura saida para Chip Select
if (1SD.begin(CS_pin)) //Testa se o cartdo inicializa com sucesso
{

Serial.printin("Falha no cartao!"); //N3o, falha no cartdo

return; //retorna
}

Serial.printin("Sucesso na inicializacao!"); //Sim, inicializacdo ok

meuArquivo = SD.open("log.csv", FILE_WRITE);  //Abre arquivo para escrita

if (meuArquivo) //Arquivo aberto com sucesso?
{ //Sim...

meuArquivo.printin("teste"); //

String header = "header";

meuArquivo.printin(header);

meuArquivo.close();

Serial.printin(header);
}//end if

else //N3o...



{

Serial.printin("Erro ao abrir arquivo"); //Informa que ha algum erro

}

//INICIALIZACAO IMU

// Set accelerometers low pass filter at 5Hz
I2CwriteByte(MPU9250_ADDRESS,29,0x06);
// Set gyroscope low pass filter at 5Hz

12CwriteByte(MPU9250_ADDRESS,26,0x06);

// Configure gyroscope range

I2CwriteByte(MPU9250 ADDRESS,27,GYRO_FULL_SCALE_1000_DPS);
// Configure accelerometers range
I2CwriteByte(MPU9250_ADDRESS,28,ACC_FULL_SCALE_4_G);

// Set by pass mode for the magnetometers

I2CwriteByte(MPU9250 ADDRESS,0x37,0x02);

// Request continuous magnetometer measurements in 16 bits

I12CwriteByte(MAG_ADDRESS,0x0A,0x16);

// INICIALIZAGAO DO RTC

rtc.begin(); //Inicializa RTC

// rtc.setTime(15,19, 0); // Set the time to 12:00:00 (24hr format)

// rtc.setDate(12,9,2018);

t = rtc.getTime();

segundos = t.sec;

pinMode(AO, INPUT);

pinMode(A1, INPUT); //Entrada Teclado



int flagteclado = 0;

void loop(){

serialOutput() ;

if (QS == true){
QS = false;
}

int valorteclado = analogRead(A1);

if (valorteclado>100){

flagteclado ++;

}

// ::: accelerometer and gyroscope ::

// Read accelerometer and gyroscope
uint8_t Buf[14];

I2Cread(MPU9250_ADDRESS,0x3B,14,Buf);

// Create 16 bits values from 8 bits data

// Accelerometer
int16_t ax=-(Buf[0]<<8 | Buf[1]);
int16_t ay=-(Buf[2]<<8 | Buf[3]);

intl6_t az=Buf[4]<<8 | Buf[5];



// Gyroscope
int16_t gx=-(Buf[8]<<8 | Buf[9]);
intl6_t gy=-(Buf[10]<<8 | Buf[11]);

intl6_t gz=Buf[12]<<8 | Buf[13];
float arms = (sqrt(((ax * ax) + (ay * ay) + (az * az)) / 3));

uint8_t ST1;
do
{
I2Cread(MAG_ADDRESS, 0x02, 1, &ST1);

}
while (!(ST1 & 0x01));

int ecg = analogRead(A0);

int teclado = analogRead(A1);

/1

String dataString = String(ax) + "," + String(ay) + "," + String(az) + "," + String(arms) + "," +
String(ecg);

// Grava dados em log.csv

File meuArquivo = SD.open("log.csv", FILE_WRITE);

if (meuArquivo) {
meuArquivo.printin(",,,,,"); //
meuArquivo.printin(dataString);
meuArquivo.close();

}

else



{

Serial.printin(F("Erro ao abrir arquivo para escrita final"));

}

if (flagteclado >= 2)
{
// Interrompe o processo e fecha o arquivo
meuArquivo.close();
delay(1000);
while (1) {}
}
if (flagteclado >= 1){
if (BPM<55){
enviaSMS1();
}
if (BPM>120){
enviaSMS2();
}
if (arms>2000){
enviaSMS3();

}

/1 = =

//****************** END MAIN %% ok ok ok ok ko ok o sk ok o o

void enviaSMS1(){
sim800.write(F("AT+CMGF=1\r\n"));

delay(1000);



sim800.write(F("AT+CMGS=\"51999999999\"\r\n"));
delay(1000);

sim800.write(F("Individuo com BRADICARDIA!"));
delay(1000);

sim800.write((char)26);

delay(1000);

void enviaSMS2(){
sim800.write(F("AT+CMGF=1\r\n"));
delay(1000);
sim800.write(F("AT+CMGS=\"51999999999\"\r\n"));
delay(1000);
sim800.write(F("Individuo com TAQUICARDIA!"));
delay(1000);
sim800.write((char)26);

delay(1000);

void enviaSMS3(){
sim800.write(F("AT+CMGF=1\r\n"));
delay(1000);
sim800.write(F("AT+CMGS=\"51999999999\"\r\n"));
delay(1000);
sim800.write(F("Possivel QUEDA do individuo!"));
delay(1000);
sim800.write((char)26);

delay(1000);



Interrupgao

volatile int rate[10]; // array to hold last ten IBI values

volatile unsigned long sampleCounter = 0; // used to determine pulse timing

volatile unsigned long lastBeatTime = 0; // used to find IBI

volatile int P =512; // used to find peak in pulse wave, seeded

volatile int T =512; // used to find trough in pulse wave, seeded

volatile int thresh = 530; // used to find instant moment of heart beat, seeded
volatile int amp = 0; // used to hold amplitude of pulse waveform, seeded

volatile boolean firstBeat = true; // used to seed rate array so we startup with reasonable
BPM

volatile boolean secondBeat = false;  // used to seed rate array so we startup with
reasonable BPM

void interruptSetup(){ // CHECK OUT THE Timer_Interrupt_Notes TAB FOR MORE ON
INTERRUPTS

// Initializes Timer2 to throw an interrupt every 2msS.

TCCR2A =0x02; // DISABLE PWM ON DIGITAL PINS 3 AND 11, AND GO INTO CTC MODE
TCCR2B =0x06; //DON'T FORCE COMPARE, 256 PRESCALER

OCR2A =0X7C; //SET THE TOP OF THE COUNT TO 124 FOR 500Hz SAMPLE RATE
TIMSK2 = 0x02; // ENABLE INTERRUPT ON MATCH BETWEEN TIMER2 AND OCR2A

sei(); // MAKE SURE GLOBAL INTERRUPTS ARE ENABLED

// THIS IS THE TIMER 2 INTERRUPT SERVICE ROUTINE.
// Timer 2 makes sure that we take a reading every 2 miliseconds
ISR(TIMER2_COMPA_vect){ // triggered when Timer2 counts to 124

cli(); // disable interrupts while we do this



Signal = analogRead(pulsePin); // read the Pulse Sensor
sampleCounter += 2; // keep track of the time in mS with this variable

int N = sampleCounter - lastBeatTime;  // monitor the time since the last beat to avoid
noise

// find the peak and trough of the pulse wave
if(Signal < thresh && N > (IBI/5)*3){  // avoid dichrotic noise by waiting 3/5 of last IBI
if (Signal < T){ // Tis the trough
T = Signal; // keep track of lowest point in pulse wave
}
}

if(Signal > thresh && Signal > P){ // thresh condition helps avoid noise
P = Signal; // P is the peak

} // keep track of highest point in pulse wave

// NOW IT'S TIME TO LOOK FOR THE HEART BEAT
// signal surges up in value every time there is a pulse
if (N >250){ // avoid high frequency noise

if ( (Signal > thresh) && (Pulse == false) && (N > (IBI/5)*3) }{

Pulse = true; // set the Pulse flag when we think there is a pulse
digitalWrite(blinkPin,HIGH); // turn on pin 13 LED
if(BPM>100)

digitalWrite(buzzerPin,HIGH);

}

IBI = sampleCounter - lastBeatTime; // measure time between beats in mS

lastBeatTime = sampleCounter; // keep track of time for next pulse

if(secondBeat){ // if this is the second beat, if secondBeat == TRUE
secondBeat = false; // clear secondBeat flag

for(int i=0; i<=9; i++){ // seed the running total to get a realisitic BPM at startup



rate[i] = IBI;

}
}
if(firstBeat){ // if it's the first time we found a beat, if firstBeat == TRUE
firstBeat = false; // clear firstBeat flag
secondBeat = true; // set the second beat flag
sei(); // enable interrupts again
return; // IBl value is unreliable so discard it
}

// keep a running total of the last 10 IBI values

word runningTotal = 0; // clear the runningTotal variable
for(int i=0; i<=8; i++){ // shift data in the rate array
rate[i] = rate[i+1]; // and drop the oldest IBI value
runningTotal += ratel[i]; // add up the 9 oldest IBI values
}
rate[9] = IBI; // add the latest IBI to the rate array
runningTotal += rate[9]; // add the latest IBI to runningTotal
runningTotal /= 10; // average the last 10 IBI values
BPM = 60000/runningTotal; // how many beats can fit into a minute? that's BPM!
QS = true; // set Quantified Self flag

// QS FLAG IS NOT CLEARED INSIDE THIS ISR

if (Signal < thresh && Pulse == true){ // when the values are going down, the beat is over

digitalWrite(blinkPin,LOW); // turn off pin 13 LED



digitalWrite(buzzerPin,LOW);

Pulse = false; // reset the Pulse flag so we can do it again
amp=P-T; // get amplitude of the pulse wave
thresh =amp/2 +T; // set thresh at 50% of the amplitude
P = thresh; // reset these for next time
T =thresh;
}
if (N > 2500){ // if 2.5 seconds go by without a beat
thresh = 530; // set thresh default
P=512; // set P default
T=512; // set T default
lastBeatTime = sampleCounter; // bring the lastBeatTime up to date
firstBeat = true; // set these to avoid noise
secondBeat = false; // when we get the heartbeat back
}
sei(); // enable interrupts when youre done!

Y/ end isr
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