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“ANALISE DA INTERFEBENCIA DE RUIDOS E ARTEFATOS NO
PROCESSO DE AQUISICAO E PROCESSAMENTO DIGITAL DE UM
SINAL BIOLOGICO?

RESUMO

Os ruidos e artefatos interferem no processo de aquisicdo de sinais
biolégicos, de tal maneira que dependendo dos niveis de interferéncia alcan¢ados
pode comprometer o funcionamento dos dispositivos envolvidos dificultando as
etapas de separagdo do sinal do ruido na fase de processamento digital dos
sinais. Geralmente essas situacdes de interferéncias ndo sdo reportadas pelos
fabricantes desses dispositivos, dificultado a implementacdo de solugdes
adequadas quando do processo de aquisicao de sinais bioldgicos, uma vez que
esses sinais sdo gerados em niveis muito baixos. O trabalho desenvolvido teve
como objetivo a anadlise da influéncia do ruido induzido pela rede elétrica em
Bioamplificadores. Foi desenvolvido um Bioamplificador reconfiguravél que
permitiu analisar diversas formas de blindagens e circuitos de realimentagao para
o eletrodo de referéncia. Também foi desenvolvido um software de processamento
de sinais com o objetivo de analisar e reduzir a influéncia das interferéncias
externas no sinal adquirido do Bioamplificador. Para cada configuragao utilizada, o
sinal gerado pelo Bioamplificador foi digitalizado a uma taxa de 1000 amostras por
segundo e processado digitalmente por diversos algoritmos visando separar o
sinal de interferéncia do sinal biolégico adquirido. Verificou-se que a relagao
sinal/ruido variou de 35 (para o de um circuito com blindagem e realimentagao) até
3 para um circuito simples. Entretanto, concluiu-se que o desenvolvimento de
algoritmos adequadamente implementados permite separar o0s principais
componentes do sinal ECG mesmo com alto nivel de interferéncia o que permite a
utilizacdo de Bioamplificadores menos sofisticados, contudo, para analises mais
sofisticadas onde os componentes de alta frequéncia sdo importantes, devem ser
utilizado circuito de realimentac&o e blindagens no Bioamplificador.

Palavras chave: Bioamplificador, eletrocardiograma, processamento digital de
sinais, sinal bioldgico.



“ANALYSIS OF THE NOISE INTERFERENCE AND ARTEFACT IN THE
BIOLOGICAL SIGNAL ACQUISITION PROCESS AND DIGITAL PROCESSING”

ABSTRACT

The noise and artefacts can cause interference in the biological signal
acquisition process. Depending on the interference level, the normal operation of
the device can be affected and digital processing algorithms cannot recover the
biological signal. Generally, these interferences are not reported by the
manufactures making not easy the implementation of the best solutions for
processing biological signal when it is generated with a very small amplitude. The
main objective of this study is to analyze the influence of the power supply
interference on a Bioamplifier using different shielding method and feedback
amplifier. Also, a digital processing software to analyze and to reduce the external
influences in the Bioamplifier acquired signal was developed. For each
configuration, the signal generated by the Bioamplifier was digitalized at a rate of
1000 samples per second and, then, processed using several algorithms to
separate the interference signal from the biological signal and to compute the
signal to noise relation. Depend on the Bioamplifier configuration, the signal to
noise relation varied from 35 (for a circuit using shields and feedback amplifier) to 3
for a simple circuit. It was verified that the proposed algorithms to acquire the RR
interval from an ECG operated correctly for all Bioamplifier configuration. It was
concluded that when an appropriate algorithm, implemented in a digital computer,
was utilized to process the acquired biological signal, such as the determination of
the RR interval, it was not necessary to utilize a sophisticated Bioamplifier
however, for complex analyses where high frequencies components are important
shielding and feedback amplifier to should be implemented in the Bioamplifier.

Key words: Electrocardiogram, Digital signal Processing, and Biological signal
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1 Introducao

O uso de equipamentos eletro-eletrénicos nas ciéncias médicas tem sido
cada vez mais frequiente o que permite inumeras possibilidades de procedimentos
terapéuticos nao invasivos e aumenta a capacidade de diagnéstico.

O desenvolvimento das técnicas de processamento digital de sinais (PDS),
acoplado ao crescimento no conhecimento cientifico sobre as causas das doengas
humanas neste final de século, possibilitou um grande desenvolvimento de novos
equipamentos, técnicas diagndsticas e terapéuticas na medicina. Com o
surgimento do primeiro eletrocardiografo no comeco da década de 20, e em
seguida, na década de 30, o eletroencefalégrafo ambos revolucionaram a
cardiologia e a neurologia, respectivamente, e introduziram um novo conceito na
esfera da saude: o sinal biolégico. Por exemplo, o eletrocardiograma (ECG)
caracteriza a evolugao temporal dos potenciais de ativacao elétrica do tecido
muscular cardiaco e o eletroencefalograma (EEG) caracteriza a evolugéao temporal
da somatéria dos potenciais dos neurdnios encefalicos.

No processo de aquisicdo de sinais biolégicos um dos dispositivos mais
utilizados sdo os Bioamplificadores. Os Bioamplificadores sdo dispositivos que
devem ser capazes de separar da melhor maneira o sinal biolégico das
interferéncias, ndo podem influenciar um processo fisiolégico e ndo podem
distorcer o sinal biolégico (NAGEL, 2000). Entretanto as gravag¢des bioelétricas
sao frequentemente perturbadas por um excessivo nivel de interferéncias e as
causas desses disturbios nem sempre sdo obvias (MEETING VAN RIJN et al,

1990).



As tensdes envolvidas nessas medidas variam tipicamente de alguns pV
até alguns mV com alto nivel de interferéncia de ruido. Portanto, estes sinais
devem ser amplificados para torna-los compativeis com varios dispositivos de
exibicdo, gravagdo e conversores analdgicos/digitais para equipamentos
computadorizados (NAGEL, 2000).

Depois que os sinais sdo convertidos para a forma digital eles sé&o
submetidos ao processamento digital que sao técnicas matematicas e algoritmos
utilizados para manipular os sinais (SMITH, 1998). Entretanto, as dificuldades
nessa dindmica de processamento decorrente da qualidade dos sinais coletados
devido as interferéncias e ruidos desses sinais que nao sao explicitamente

abordadas em trabalhos que tratam de coletas de sinais biologicos.

1.1 Justificativa

A dindmica de funcionamento interno dos Bioamplificadores ainda nao esta
completamente elucidada, e varios requisitos basicos devem ser satisfeitos na
elaboragédo de um projeto (MEETING VAN RIJN et al, 1990).

As condicbes de interferéncia sao pontos criticos na aquisicdo de biosinais,
sejam elas causadas por artefatos, campos eletromagnéticos externos ou ruidos.

Enfim, ainda n&o foi respondida a questdo de como o uso de técnicas de
processamento de sinais podem ser utilizadas para simplificar o nivel de
sofisticacdo do Bioamplificador.

Dado o exposto, percebe-se uma grande necessidade de acoplar os

equipamentos de aquisicdo de sinais bioldgicos com de programas que sejam



capazes de processar digitalmente esses sinais e fornecer as informacgdes de

interesse de maneira adequada e confiavel.

1.2 Objetivos
Neste topico sdo apresentados os objetivos do trabalho desenvolvido,

listando-se em seguida o objetivo geral e os objetivos especificos.

1.2.1 Objetivo Geral

O objetivo geral desse trabalho foi desenvolver uma metodologia para
analisar a influéncia da interferéncia da rede elétrica no processo de aquisi¢cao e
processamento digital de um sinal um sinal biolégico, tendo como base apenas o
sinal de ECG.
1.2.2 Objetivo Especifico

Os objetivos especificos do trabalho foram:

1. Projetar e construir um Bioamplificador reconfiguravél usando
diversas formas de blindagem e circuitos de realimentagao;

2. Digitalizar e armazenar segmentos de um sinal de ECG, para um
computador PC;

3. Programar um conjunto de algoritmos para filtrar digitalmente os
sinais adquiridos pelo Bioamplificador e determinar o intervalo RR de
um sinal de ECG;

4. Avaliar o desempenho da metodologia utilizada nos sinais

registrados.



1.3 Organizacgao da Dissertagao

Este trabalho esta dividido em 6 capitulos, sendo o capitulo 2 uma revisao
bibliografica que apresenta um breve resumo a respeito de alguns conceitos de
fisiologia importantes para a leitura desta dissertagdo e sédo apresentadas as
condi¢cbes nas quais um sinal biolégico esta inserido e as principais caracteristicas
dos sistemas para a aquisicao desse tipo de sinal.

No capitulo 3, descreve-se a metodologia proposta e implementada para a
aquisicao, tratamento dos sinais bioldgicos e a detecgdo do complexo QRS.

Finalmente, os capitulos 4, 5 e 6 apresentam respectivamente, os

resultados, as discussoes e as conclusoes.



2 Revisao da literatura

2.1 Sistema cardiovascular

O aparelho Cardiovascular funciona para fornecer e manter suficiente o
fluxo sanguineo aos diversos tecidos do organismo, segundo suas necessidades
metabdlicas para desempenho das fungdes que devem cumprir, diante das
diversas exigéncias funcionais a que o organismo esta sujeito. Para isso o
aparelho cardiovascular adapta o seu funcionamento de maneira a atender as
diferentes necessidades especificas de cada 6rgao ou sistema em cada situagao
em particular (JUNQUEIRA, 2006).

Para desempenhar sua fungcdo, o aparelho cardiovascular, ou aparelho

circulatorio, esta organizado morfologicamente e funcionalmente:

1) Para gerar e manter uma diferenga de pressao interna ao longo do seu
circuito;

2) Para conduzir e distribuir continuamente o volume sanguineo aos
diferentes tecidos do organismo;

3) Para promover a troca de gases (principalmente oxigénio e gas
carbénico), nutrientes e substancias entre o compartimento vascular e as
células teciduais;

4) Para coletar o volume sanguineo proveniente dos tecidos e retorna-lo de
volta ao coracéo.

Sendo desta forma o aparelho cardiovascular composto das seguintes

estruturas:



1) Uma bomba premente e aspirante geradora de pressdo e receptora de
volume sanguineo, representado pelo coragao;

2) Um sistema tubular condutor e distribuidor, representado pelo sistema de
vasos arteriais (sistema vascular arterial);

3) Um sistema tubular trocador, que é a micro circulagao;

4) Um sistema tubular coletor de retorno, que é o sistema de vasos venosos
(sistema vascular venoso) e linfaticos (sistema vascular linfatico)
(JUNQUEIRA, 2006).

O sistema circulatério € formado da pequena circulagdo e da grande
circulagcdo. A pequena circulagdo, ou circulacdo pulmonar, constituida pelos
sistemas arterial e pelo sistema venoso do pulmao. A pequena circulagao é a que
conduz o sangue venoso, pobre em oxigénio e rico em gas carbdnico, proveniente
de todo organismo bombeado pelo ventriculo direito através da artéria pulmonar
(artéria é todo vaso cujo sangue sai do coragao), e direciona esse sangue para os
pulmdes, onde ocorrem as trocas gasosas, fazendo retornar sangue arterial rico

em oxigénio para o lado esquerdo do coragao.

A grande circulagdo ou circulagao sistémica é formada pelo conjunto dos
sistemas vasculares distribuidos em todas as estruturas do organismo. A grande
circulagdo conduz sangue arterial oxigenado do coragédo esquerdo, o qual retorna
dos pulmdes, para todos os tecidos do organismo e, a partir destes, conduz
sangue venoso desoxigenado e rico em gas carbOnico para o coragao direito

(GOMES; CURY, 2004; JUNQUEIRA, 2006).



No coragdo algumas propriedades, sendo trés eletrofisioldgicas e duas
mecanicas, determinam o funcionamento automatico e ciclico do 6rgao para a
geragao de pressao e para a ejegao e recepgao do volume sanguineo (GOMES;

CURY, 2004; JUNQUEIRA, 2006).

As propriedades eletrofisiologicas sdo especialmente proprias do tecido

excito - condutor do coracao e incluem:

1) O automatismo que é a capacidade que tem o coragdo de gerar seu
proprio estimulo elétrico, o qual promove a contracido das células
miocardias contrateis; € o grau do automatismo que determina o ritmo
cardiaco, ou a frequéncia dos batimentos do coracdo, que varia
normalmente de 60 a 100 vezes por minuto;

2) A condutibilidade diz respeito a capacidade de condugdo do estimulo
elétrico, gerado em um determinado local, ao longo de todo o érgéo,
para cada uma das suas células;

3) A excitabilidade refere-se a capacidade que cada célula do coragéo tem
de se excitar em resposta a um estimulo elétrico, mecanico ou quimico,
gerando um impulso elétrico que pode se conduzir, no caso do tecido
excito - condutor, ou gerando uma resposta contratil, no caso do
miocardio.

As propriedades mecanicas sao:

1) A contractilidade € a capacidade de contragdo do coragdo, que leva a

ejecdo de um determinado volume sanguineo para os tecidos e ao

esvaziamento do 6rgéo;



2) O relaxamento € a capacidade de desativacdo da contracéo, que resulta

em retorno de um volume de sangue e ao enchimento do coragéo.

2.2 Estrutura e Fisiologia Geral do Coragao

O coragao de adulto tem a dimensao de uma mao fechada e pesa cerca de
300 g. Esta localizado na regido centro-lateral da caixa toracica, ligeiramente
inclinada para a esquerda, tendo sua ponta inferiormente situada préoxima ao
mamilo esquerdo, e sua base superiormente situada no centro do térax
aproximadamente 5 cm abaixo da farcula esternal. E um érgdo oco,
aproximadamente esférico, constituido de paredes musculares que delimitam
quatro cavidades: Os atrios direito e esquerdo, e os ventriculos direito e esquerdo.
O éatrio direito e o ventriculo direito constituem o coracgéo direito, ou o lado direito
do coragdo, e o atrio esquerdo e o ventriculo esquerdo integram o coragao

esquerdo (JUNQUEIRA, 2006).

Os atrios estdo separados entre si pelo septo interatrial e os ventriculos,
pelo septo interventricular (Figura 1). Entre o atrio esquerdo e o ventriculo
esquerdo, separando as duas cavidades, encontra-se a valvula mitral. Entre o atrio
direito e o ventriculo direito estda a valvula tricuspide. No atrio esquerdo
desembocam diretamente quatro veias pulmonares, que conduzem sangue
proveniente dos pulmdes. Para o atrio direito drenam diretamente as veias cavas
superiores e inferior, que sado os condutores terminais do sangue para todo o
organismo por meio das ramificacées arteriais: Na saida do ventriculo esquerdo

situa-se a valva adrtica, a qual separa esta cavidade ventricular da aorta. Do



ventriculo direito emerge a artéria pulmonar, que é a condutora do sangue em
direcdo aos pulmdes. Entre a saida da cavidade ventricular direita da artéria

pulmonar encontra-se a valva pulmonar (JUNQUEIRA, 2006).

“eia C S i
eia Cava Superior . Aorts

.-—"'f.#
AFEria Pulmons: Esguerda

.

Arteria PUlmanar Direts
s

Wels Cava Infedol Mu=sculos

“entriculo Escuerdo
wentriculo Direiho

Figura 1: Coragao em corte, ilustrando suas cavidades, veias, artérias e valvulas
(MALMIVUO; PLONSEY, 1995)

O coragao é composto de estrutura muscular espessa que compreende:

1) O miocardio, que integra as paredes das cavidades atriais e
ventriculares;

2) O pericardio, que € uma estrutura membranosa que envolve
externamente o miocardio e cuja funcéo é proteger o miocardio e permitir o
suave deslizamento das paredes do 6rgao durante o seu funcionamento
mecanico, pois contém liquido lubrificante em seu interior;

3) O endocardio internamente recobre o miocardio, que se constitui na

membrana de protegéo interna que fica em contato direto com o sangue,
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separando a musculatura do interior das cavidades do 6rgdo. O coragao
possui também um conjunto de valvas intracavitarias, as quais tém a
funcao de direcionar o fluxo de sangue em um unico sentido no interior do

coragéo (JUNQUEIRA, 2006).

O coragao possui ainda uma estrutura denominada tecido excito - condutor,
que € responsavel pela geragao e condugao do impulso elétrico que ativa todo o
orgao para o seu funcionamento mecanico (Figura 2). O tecido excito - condutor
compreende um conjunto de quatro estruturas interligadas morfo-funcionalmente:
1) O nodo sinusal, que é um aglomerado de células excitaveis
especializadas, situados no extremo da regido antero-superior direita do
coragao proximo a jungao da veia cava superior com o atrio direito;
2) O nodo atrioventricular, que também se constitui nhum aglomerado
celular excitavel especializada, situado na juncédo entre os atrios e os
ventriculos, na porgao basal do septo interventricular, na regido mediana do
coragao;
3) O feixe de His e seus ramos principais direito e esquerdo com suas sub-
divisdes, que localizam-se na intimidade da estrutura muscular miocardia,
partindo da base do septo interventricular e dirigindo-se aos ventriculos
direito e esquerdo, respectivamente;
4) O sistema de fibras de Purkinge, que representa uma rede terminal de
conducdo do impulso elétrico a cada célula miocardia contratil

(JUNQUEIRA, 2006).
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Figura 2. O Tecido Excito-Condutor do Coracdao (MALMIVUO; PLONSEY, 1995)

Para controle do seu funcionamento, visando atender as variaveis
necessidades de fluxo sanguineo dos tecidos do organismo, o coragao esta sob a
influéncia reguladora de uma rica rede de nervos oriundos de diversas estruturas
do sistema nervoso central, os quais modificam o estado funcional e as
propriedades dos diferentes componentes do 6rgao, por meio da liberagdo em
seus terminais de substancias quimicas neurotransmissoras estimuladoras
(noradrenalina e outras) ou inibidoras (acetilcolina e outras). Estes nervos fazem
partem do sistema nervoso autbnomo (JUNQUEIRA, 2006).

Anatdmica e funcionalmente o sistema auténomo pode ser subdividido em
duas partes:

1) O sistema nervoso simpatico (SNS), nervos simpaticos, que tem fungao

estimuladora sobre as propriedades funcionais;
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2) O sistema nervoso parassimpatico (SNP), nervo vago, o qual tem efeito

funcional inibidor (JUNQUEIRA, 2006; SOUZA, 2001).

2.3 A Atividade Elétrica do Coragao

2.3.1 Conceitos Basicos Associados a Atividade Elétrica das Células

A concentracdo de ions no interior de uma célula é diferente da
concentragdo no seu exterior, o que propicia a geragdo de uma diferenca de
potencial denominada “potencial de membrana”. Simultaneamente, o gradiente de
concentragao ibnica esta associado ao aparecimento de forgcas elétricas de

difusdo (GOMES; CURY, 2004).

Quando nao ha condugao de impulsos elétricos, o potencial de repouso da
membrana das células é de aproximadamente — 70 mV em relagdo ao liquido
extracelular. Este valor se modifica devido a uma excitagao externa quando ocorre
uma tendéncia de inversdo do potencial de membrana. Com a entrada macica de
ions sodio (Na*) na célula, a célula comecga a se despolarizar, isto é, o potencial

torna-se positivo no interior da fibra e negativo no exterior (GOMES; CURY, 2004).

Quando ha um grande gradiente de concentracdo de ions, tanto dentro
quanto fora da célula, as forcas de difusdo fazem com que os ions positivos se
desloquem para regides cujo potencial é predominantemente positivo. Quando a
forga de difusdo se iguala a forga eletrostatica gerada pelo potencial elétrico, ndo

havera nenhuma movimentagado de ions. Para que a membrana permanega no
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estado de repouso, é necessario manter o potencial elétrico por meio da diferenca
de concentragao de ions entre o meio intracelular e o meio extracelular. No corpo
humano, tal gradiente de concentragéo ocorre por transporte ativo, com gasto de
energia na forma de ATP (adenosina trifosfato), proveniente do metabolismo
celular. Esse processo ativo denomina-se “bomba de sddio-potassio”, como

ilustrado na Figura 3 (GOMES; CURY, 2004).

Exterior
3Na® 2K* Na* K*
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-'.'__'_._"I ] |
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ATP  Na' K*  app Na K
Bomba de Na™- K* Canais de "vazamento"
de K- Na

Figura 3. Representagao esquematica da Bomba de Sodio-Potassio para a realizagao
do transporte ativo (GUYTON, 1997)

A Figura 4 mostra que a concentragédo de ions Na® no liquido extracelular
das células do coracao é aproximadamente 10 vezes maior que no interior da
célula. Entretanto, a concentragao de potassio no interior celular é 35 vezes maior
que no liquido extracelular. Assim, as forgas elétricas geradas pela diferenga de
concentragao tenderiam a igualar essas concentragdes, se nao fosse a atuagao da

bomba de sodio-potassio conforme mostrado na Figura 3. A agdo dessa bomba
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permite manter o potencial de — 70 mV, através do carregamento de ions contra o
gradiente de concentragdo. De fato, bombeia-se um maior numero de cargas
positivas para fora da célula (3 ions Na* para o exterior, em contrapartida a 2 ions
K* para o interior), deixando-se um déficit real de ions positivos no interior, o que
produz carga negativa na face interna da membrana celular. A passagem dos ions
através da membrana celular ocorre por pequenos poros denominados “canais

ibnicos” (GOMES; CURY, 2004).

+ | - - |+
+ | - - |+
- |+
A Bomba AE] - |+
+ | - - |+
+ | - - |+
142 mEgfL + | — 14 mEqg/L - |+
+ | - - |+
+ | - - |+
Difus3o e
—— | — - |+

e -+ = T _
K+~ K+ +
Bomba - | 4
-+ - |+
4 mEofL + | - 140 mEqg/L - |4
+ | T (90 mv) - | F
+ | - - |+
~ + | - N - |+
(Anions) ™ + | - (Anions) - |+

Figura 4. Diferenciagdo de concentragao de ions entre o liquido extra e intracelular
(GUYTON, 1997)

2.3.2 Potencial de Agao
O potencial de acdo corresponde a um mecanismo vital associado ao

comportamento elétrico em musculos e nervos (SOUZA, 2001).
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A célula pode ser considerada fora da situagdo de repouso, quando sofre
uma despolarizagao superior ao seu limiar de agéo, ou seja, ocorre uma variagao
brusca do potencial de repouso negativo para um potencial positivo, que termina
com um retorno igualmente rapido ao potencial negativo (GOMES; CURY, 2004).

Segundo (BERNE, R.M. et al; 2000), as etapas sucessivas do potencial de

acao podem ser esquematizadas como apresentado em seguida, de acordo com a

Figura 5.
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Figura 5: Potencial de agéo geral na célula cardiaca e seus principais canais idnicos
(GUYTON, 1997)

| Etapa de repouso: Corresponde a situagcido estatica, associada ao potencial
de repouso da membrana (- 90 mV);

Il. Etapa de despolarizacido: nesta fase, a membrana rapidamente torna-se
altamente permeavel aos ions soédio, permitindo o fluxo intenso de ions

carregados positivamente para dentro da fibra muscular, o que eleva rapidamente
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o potencial na diregdo da positividade, ocorre, entdo, a despolarizagdo. Esse
processo segue até atingir o limiar de acéo, gerando o potencial de agéo.

lll. Etapa de repolarizagdo: milésimos de segundos apdés a membrana ter
ficado permeavel aos ions sodio, os canais de sédio comegam a se fechar, e os
canais de potassio se abrem, ainda mais. A rapida difusdo de K* para o exterior

restabelece o potencial negativo da membrana (GOMES; CURY, 2004).

2.3.3 A Atividade Elétrica do Coragao

A propagacao sequencial do potencial de ac&o célula-a-célula, ao longo dos
tecidos cardiacos, a partir do nodo sinusal NAS, constitui-se no impulso ou
estimulo elétrico do coragéo, que se espalha rapidamente por todo o érgéao por

meios dos ramos e sub-ramos do tecido de condugao (JUNQUEIRA, 2006).

A bomba cardiaca é dotada de um sistema especializado em gerar e
conduzir impulsos elétricos, que compreendem desde nodos, 0s quais sao
responsaveis pela origem desses impulsos, capazes de promover a contragao de
forma ritmica do musculo cardiaco até feixes e vias, os quais, por sua vez, sao
especializados em conduzir os impulsos para todo o coragdo (GOMES; CURY,
2004).

As fibras cardiacas na sua grande maioria sdo dotadas da capacidade de
auto-excitacdo, processo que pode produzir descarga e contragdo ritmica
automaticas. O nodo sinusal (NSA) apresenta auto-excitagdo em maior grau, por
essa razao é o responsavel por controlar a frequéncia dos batimentos cardiacos,

sendo considerado o marcapasso natural do coragao (GOMES; CURY, 2004).
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2.3.4 O Nodo Sinusal

O nodo sinusial € uma estrutura pequena, formada por musculo
especializado em forma de elipse, com cerca de 3 mm de largura, 15 mm de
comprimento e 1 mm de espessura. Esta localizada no alto do atrio direito, junto
da veia cava superior. No nodo sinusal € gerado o impulso ritmico fisiolégico
(impulso elétrico). As vias internodais conduzem o impulso do nodo AS para o
nodo atrioventricular AV, onde o impulso vindo dos atrios demora
aproximadamente 0,12 s para passar para os ventriculos. Em seguida o feixe
esquerdo e direito das fibras de Purkinje conduzem o impulso cardiaco para todas
as partes dos ventriculos, conforme pode ser visto na Figura 6 (GOMES; CURY,

2004; FERREIRA; 2004).

P
PN B 1S
._\_'I “K\l
4 N
".I- T I|
Nodo —_‘—;-f _I/ I"'.k_ (
sinusal | A L Nodo A-V
ix i . _Feixe AV
_ Ramo esquerdo do
feixe
Ramo direito do

LY .
feixe

Vias
internodais

Figura 6: Nodo sinusal e o sistema Purkinje, mostrando também o nodo
atrioventricular, as vias atriais internodais e os ramos ventriculares do feixe
(GUYTON; HALL, 2002)

2.3.5 A Transmissao do Impulso Cardiaco
A Figura 7 mostra a transmissdo do impulso cardiaco pelo coragao

humano, enfatizando o tempo de aparecimento, em fragcbes de segundo, do
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impulso em diferentes partes do coragao. Pode-se observar também o retardo do
impulso cardiaco ao passar do atrio para o ventriculo e a pequena diferenca de

tempo das fibras de Purkinje, no apice do coragdo (GOMES; CURY, 2004).

0.20

Figura 7: Transmissao do impulso cardiaco pelo coragdo, mostrando o tempo de
aparecimento do impulso, em fragoes de segundo (GUYTON; 1997)

A Figura 8, por sua vez complementa a figura anterior, mostrando o sistema
especializado excitatério do coragdo, bem como suas estruturas responsaveis
e/ou participantes, os potenciais de agao transmembrana dos nodos sinusal e atrio
ventricular, além da atividade elétrica registrada por outras areas do sistema de

condugao e musculos atrial e ventricular (GOMES; CURY, 2004).
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Figura 8: Sistema de condugio do coragdo (GOMES; CURY, 2004)

2.3.6 A Representacao Grafica da Atividade Elétrica do Coragao

A atividade elétrica gerada no coragdo pode ser captada na superficie
corporal por meio de eletrodos colocados em determinadas posigdes,
considerando que o corpo é um bom condutor de eletricidade. Estas atividades
elétricas, representadas pelas diferengcas de potencial elétrico sdo geradas pelas
correntes de polarizagao e despolarizagdo dos tecidos do coragédo que alternando-
se ciclicamente, expressa o eletrocardiograma que, assim, pode ser definido como
o registro grafico da atividade elétrica do coragao captada ao longo do tempo na
superficie corporal (JUNQUEIRA; 2006).

Diferentes ondas, intervalos e segmentos sdo observados no
eletrocardiograma (Figura 9) e traduzem as atividades elétricas das diferentes

regides do coragao nas distintas fases do seu funcionamento. Assim, a onda “P”,
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que € a primeira a surgir, representa a despolarizagcdo dos atrios; as ondas
intermediarias “Q, R e S”, que formam o complexo “QRS”, representa a
despolarizacao das diferentes partes dos ventriculos; e a onda “T”, que é ultima
observada, traduz a repolarizacdo dos ventriculos. Por meio da andlise da
morfologia, da amplitude, da duragdo e da polaridade dos diferentes acidentes
eletrocardiograficos (ondas, intervalos e segmentos), dentre outros aspectos, é
que se pode estabelecer o diagndstico da condi¢do de normalidade ou de diversas

condigdes patoldgicas do coragao (JUNQUEIRA; 2006).

R

Figura 9: Ciclo tipico de um eletrocardiograma, identificando as ondas P, Q,R,S e T
(JUNQUEIRA; 2006)

2.4 A Eletrocardiografia

2.4.1 Introducgao
O eletrocardiograma (ECG) é um grafico obtido quando os potenciais do

campo elétrico gerado pelo funcionamento do coragdo sao registrados na
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superficie do organismo. Os sinais sdo detectados por eletrodos metalicos ligados
aos membros e a parede toracica externa e depois amplificados séo registrados
pelo eletrocardiégrafo. Deve notar-se que no ECG apenas sao registradas as
diferengas de potencial instantdneas entre os eletrodos (CHAVES; MOREIRA,

2006).

2.4.2 Conceito de Dipolo

A um conjunto formado por duas cargas de mesmo modulo (valor
numerico), entretanto com sinais opostos e separados por uma distancia d, em
eletricidade, recebe o nome de dipolo, representado pela Figura 10 (CARNEIRO,

1997).

3! g

S ®
1 d J

Figura 10: O Dipolo (CARNEIRO, 1997)

O dipolo cria um campo elétrico ao redor do meio que circunda. A
representagao desse campo pode ser feita em termos graficos pela representagao
das linhas de forga conforme pode ser visto pela Figura 11. Cada linha de forga
representa uma trajetéria imaginaria que seria seguida por uma carga elétrica

unitaria positiva sob a agao das for¢cas do campo (CARNEIRO, 1997).



22

Figura 11: O Campo elétrico de um dipolo (CARNEIRO, 1997)

2.4.2.1 O Potencial do Dipolo

A cada ponto do campo elétrico criado pelo dipolo é possivel associar um
numero que mede 0 maior ou menor valor da energia potencial que teria a unidade
de carga positiva colocada naquele ponto. De modo bem simplificado, a nogéao de

potencial pode ser associada a noc¢ao de nivel energético (CARNEIRO, 1997).

As Figuras 12 e 13, a seguir, ilustram dois campos elétricos: o primeiro,
criado por uma carga puntiforme, onde as circunferéncias representam pontos a
um mesmo potencial; e o segundo, criado por um dipolo, onde as linhas
equipotenciais sdo representadas pelos tragos fortes. Em ambas as figuras, as

linhas de for¢a s&o pontilhadas (CARNEIRO, 1997).
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Figura 13: O campo elétrico de um dipolo (CARNEIRO, 1997)

A equacéo 1 expressa o potencial de um dipolo em um ponto P (Figura 14),

situado a uma distancia r do centro do dipolo:

cos @
Vp =m
1
r 2 (1)
Onde,
V, = potencial no ponto P;

m = momento elétrico do dipolo (produto do moédulo de uma das cargas
pela distancia entre elas);
6 = angulo entre o eixo do dipolo e o eixo no qual se mediu a distanciar;

r = distancia tomada do ponto P ao centro do dipolo.
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Figura 14: O potencial do dipolo (CARNEIRO, 1997)

2.4.2.2 Dipolos e Vetores
O dipolo pode ser representado vetorialmente, Figura 15. Sendo que o seu
momento elétrico € uma grandeza vetorial; como tal, tem modulo, direcéo e

sentido (CARNEIRO, 1997), onde:

Modulo - produto de uma das cargas pela distancia entre elas;
Direcédo — O eixo do dipolo, a linha que une os dois pdlos do dipolo;

Sentido — Orientado do pdlo negativo para o positivo.

= @
>

Figura 15: A representagao de um dipolo por um vetor (CARNEIRO, 1997)
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Sendo assim, todos os dipolos que se desenvolvem durante a atividade
cardiaca serao representados por vetores que, mais precisamente, representam

os momentos elétricos daqueles dipolos (CARNEIRO, 1997).

2.4.3 Conceito de Ativagao Vetorial do Coracao

Um vetor é uma entidade matematica expressa como uma seta que tem um
comprimento, uma diregcdo e um sentido. Sendo que o inicio do vetor recebe o
nome de origem e ponto onde ele termina recebe o nome de extremidade
(CARNEIRO, 1997).

As forgas podem ser representadas por vetores, e como a eletrocardiografia
lida com forgas elétricas, toda a eletrocardiografia pode ser considerada vetorial. O
sentido do vetor é determinado pelo sentido do campo elétrico gerado pelo fluxo
da corrente (a seta aponta no sentido das cargas positivas), enquanto o seu
comprimento € proporcional a intensidade do campo elétrico (CHAVES;
MOREIRA, 2006).

Assim, um vetor instantdneo representa o conjunto de forgas elétricas
devido a propagacgao das cargas elétricas no coragdo. Devido ao grande numero
de forgas elétricas simultaneas de diferente direcdo e magnitude que ocorrem
durante a ativagao ventricular, € costume determinar o vetor médio ou resultante
da atividade elétrica na ativagao cardiaca. O vetor médio de uma qualquer porgéao
do ciclo (por exemplo: intervalo QRS) representa a diregdo média e a magnitude
meédia durante esse periodo. Pode-se calcular um vetor médio para a
despolarizagao auricular (P), despolarizacédo ventricular (QRS) e para a

repolarizagéo (T) (CHAVES; MOREIRA, 2006).
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Para se ter uma visdo tridimensional do vetor de ativagédo ventricular devem
ser analisadas proje¢des da despolarizagdo cardiaca no plano frontal e no
horizontal. O plano frontal é representado pelas derivacbes dos membros e
permite a projecéo e determinacdo das forgas que se dirigem para cima ou para
baixo e para a direita ou para a esquerda. O plano horizontal pode ser
determinado usando as derivagdes pré-cordiais (CHAVES; MOREIRA, 2006).

Uma determinada derivagao pré-cordial ndo registra apenas os potenciais
elétricos da area especifica que lhe esta subjacente, mas antes todos os eventos
elétricos do ciclo cardiaco como tal sao vistos da sua localizagdo. Contudo, devido
a proximidade entre o eletrodo pré-cordial e a superficie do coracdo, os potenciais
elétricos que estdo a ser gerados no musculo cardiaco subjacente terdo maior
amplitude, enquanto os potenciais que tém origem em areas mais distantes terao

menor magnitude (CHAVES; MOREIRA, 2006).

2.4.4 Fluxo de Correntes Elétricas ao Redor do Coragao no Térax

Mesmo os pulmdes, embora cheios de ar, conduzem a eletricidade de
modo surpreendente, e os liquidos de outros tecidos circunjacentes ao coragao a
conduzem ainda com maior facilidade. Portanto o coracdo, na realidade, esta
suspenso em material condutor. Quando uma parte dos ventriculos torna-se
eletronegativa em relacdo as demais, correntes elétricas fluem da area

despolarizada para a polarizada em longos circuitos, propagando-se pelo corpo.

O impulso cardiaco inicia nos ventriculos, inicialmente no septo e logo

depois nas superficies endocardicas do restante dos ventriculos. Isto cria
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eletronegatividade no interior dos ventriculos e eletropositividade em suas paredes
externas, com a corrente fluindo através dos liquidos que rodeiam o coragédo ao
longo de vias elipticas. Se forem feitas as médias algébricas de todas as linhas de
fluxo de corrente (as linhas elipticas), verifica-se que o fluxo médio de corrente vai
da base ao apice do coragdo. Durante a maior parte restante do processo de
despolarizagao, a corrente continua a fluir nessa direcdo, a medida que a onda de
despolarizagdo se propaga da superficie endocardica para fora, através do
musculo ventricular. Contudo, imediatamente antes da onda de despolarizagao ter
completado seu curso através dos ventriculos, a direcao do fluxo de corrente se
inverte durante cerca de 1/100 do segundo, fluindo entdo do apice para a base,
porque as Uultimas partes do coragdo que se despolarizam sido as paredes

externas dos ventriculos, proximas a base do coragéao (OLIVEIRA, 2006).

Assim sendo, o coracdo normal, pode-se considerar que a corrente flui
primariamente da base para o apice durante quase todo o ciclo cardiaco de
despolarizagao, exceto no final. Portanto, se um aparelho é conectado a superficie
do corpo, o eletrodo mais préximo a base sera negativo em relagéo ao eletrodo
colocado mais préximo do apice e o aparelho registrara uma ligeira diferenga de
potencial positivo entre os dois eletrodos. Na obtencédo de registros
eletrocardiograficos, utilizam-se varias posigcdes padronizadas para a colocagao
dos eletrodos, e a polaridade do registro durante cada ciclo cardiaco é positiva ou
negativa, conforme determinado pela orientagao dos eletrodos em relagéo ao fluxo

de corrente no coragdo. Alguns dos sistemas convencionais de eletrodos,
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denominados comumente de derivagdes eletrocardiograficas serdo discutidas, em

seguida.

2.4.5 Derivagoes Eletrocardiograficas

Cada derivagao € basicamente constituida por um par de eletrodos ligados
a superficie do corpo. A diregdo do vetor entre o eletrodo negativo e o positivo €
denominada como eixo da derivagdo. O ECG padrao é constituido por doze
derivacdes divididas em dois grupos: seis derivagdes dos membros e seis
derivagdes pré-cordiais. O conjunto das diversas derivagbes permite obter uma
representacao tri-dimensional da atividade elétrica cardiaca (CHAVES; MOREIRA,

2006).

2.4.6 Derivagoes Bipolares dos Membros

As derivagdes bipolares dos membros (DI, DIl e DIll) sdo as derivagbes
originais escolhidas por Einthoven para registrar os potenciais elétricos no plano
frontal, Figura 16.

Em 1913, Einthoven desenvolveu um método de estudo da atividade
elétrica do coracédo representando-se graficamente numa figura geométrica bi-
dimensional: um triangulo equilatero. Nesse tridangulo de Einthoven (Figura 16), o
coragao esta localizada no centro do triangulo equilatero e os vértices do tridangulo
estdo nos ombros esquerdo e direito e na regiao pubica (CHAVES; MOREIRA,
2006). Ele também introduziu conceitos que continuam em uso até hoje em dia,
incluindo o nome dado as ondas. Escolheu as letras do alfabeto de P até U para

identificar as ondas e para evitar conflito com outras ondas sendo estudadas na
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mesma época, algumas gravagdes padrdes usando bragos e pernas e ainda o
desenvolvimento da primeira construgao tedrica de acordo com um modelamento
do coragdo como um dipolo (OLIVEIRA, 2006). Os sinais ECG estao tipicamente
na faixa de + 2 mV e requerem uma gravagao na largura de faixa de 0,05 a 150
Hz. A especificacdo completa para um equipamento ECG é proposta tanto pela
the American Heart Association e the Association for Advancement of Medical

Instrumentation.

Linha madio-clavicular
Linha axilar anterior
f Linha axilar media

AEREAEEN |
1

i'.i' .

+aVF -

Perna esquerda

Figura 16: Triangulo de Einthoven (CHAVES; MOREIRA, 2006)

As derivacdes bipolares representam uma diferenca de potencial entre dois
locais selecionados:

DI= diferenca de potencial entre o brago esquerdo e o braco direito

(Via = VRra);

DlI= diferenca de potencial entre a perna esquerda e o braco direito

(VL — VRa);

DllI= diferenca de potencial entre a perna esquerda e o brago esquerdo
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(VL — Via)

Trés derivagdes classicas dos membros mostradas na Figura 17.

-7

Figura 17: Derivagoes eletrocardiografias (CARNEIRO, 1997)

Derivacao |. Para registrar a derivagdo |, o terminal negativo do
eletrocardiografo é ligado ao brago direito e o positivo, ao esquerdo. Portanto,
quando o ponto do térax onde o brago direito € conectado for eletronegativo em
relacdo ao ponto ao qual se liga o brago esquerdo, o eletrocardidgrafo registrara
positividade, isto é, acima da voltagem zero do eletrocardiograma. Quando ocorre

o oposto, o eletrocardiografo registra abaixo da linha de base (OLIVEIRA, 2006).

Derivacédo Il. Para registrar a derivagdo IlI, o terminal negativo do
eletrocardiografo e ligado ao brago direito e o terminal positivo, a perna esquerda.
Portanto, quando o brago direito € negativo em relagcdo a perna esquerda, o

eletrocardiografo registra positividade.
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Derivacéo Ill. Para registrar a derivagao lll, o terminal negativo do
eletrocardiégrafo é ligado ao brago esquerdo e o terminal positivo, a perna
esquerda. Isto significa que o eletrocardidégrafo registra positividade quando o

brago é negativo em relagdo a perna esquerda.

As derivagdes unipolares medem a diferenga de potencial entre um eletrodo
indiferente e um eletrodo explorador (CHAVES; MOREIRA, 2006).

O eletrodo indiferente € formado por trés fios elétricos que estdo ligados
entre si a um terminal central. As extremidades livres destes fios ligam-se aos
eletrodos do brago esquerdo (LA), do brago direito (RA) e da perna esquerda (LL).
O terminal central liga-se, por sua vez, ao polo negativo do eletrocardiégrafo. O
eletrodo explorador liga-se ao pélo positivo. Considera-se que a soma dos trés
potenciais LA+RA+LL € igual a zero, ou seja, o potencial do eletrodo indiferente é
zero. Por principio, as derivagdes unipolares tentam medir potenciais locais e nao
diferencas de potencial. Por exemplo: usando o eletrodo indiferente e um eletrodo
explorador ligado ao brago direito (Vra) € 0 potencial do eletrodo indiferente (igual
a zero): Vra — 0 = Vra. Assim é registrado o “verdadeiro” potencial do brago direito

(CHAVES; MOREIRA, 2006).
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Figura 18: Derivagoes unipolares nao aumentadas dos membros (A); Derivagoes
unipolares aumentadas dos membros (B) (CHAVES; MOREIRA, 2006)

Quando o eletrodo explorador esta localizado no brago direito temos a
derivagdo VR, quando estd no brago esquerdo, VL e quando esta na perna
esquerda, VF. Estas derivacbes chamam-se derivagdes unipolares nao
aumentadas dos membros (Figura 18-A) (CHAVES; MOREIRA, 2006).

A amplitude destas trés derivagdes anteriores pode ser aumentada em
cerca de 50% através de uma pequena alteragdo da técnica de registro e que
consiste em desligar do terminal central a extremidade que esta a ser explorada.
Sao estas derivagdes unipolares aumentadas que sao utilizadas na pratica (Figura
18-B). Para se diferenciar das anteriores acrescentou-se o prefixo “a”
(aumentadas): aVR, aVL e aVF (CHAVES; MOREIRA, 2006).

As derivagdes unipolares pré-cordiais (Figura 19) permitem fazer o registro

de potenciais no plano horizontal. O eletrodo indiferente permanece ligado as trés

extremidades, enquanto o eletrodo explorador varia de posigdo ao longo de
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parede toracica. Uma derivagao unipolar feita por este método é denominada pelo
prefixo V (de voltagem) seguido de um numero, que indica sua posigao
correspondente (CHAVES; MOREIRA, 2006).

Posicdes dos eletrodos nas derivagdes pré-cordiais:

V4: quarto espaco intercostal direito junto ao esterno;

V,: quarto espaco intercostal esquerdo junto ao esterno;

V3: equidistante de V; e Vy;

V4. quinto espaco intercostal esquerdo junto ao esterno;

(todos os eletrodos seguintes sao registrados no mesmo plano horizontal
de Vy4)

Vs: linha axilar anterior;

Ve: linha axilar média.

Figura 19: Derivagoes pré-cordiais (CHAVES; MOREIRA, 2006)
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A Figura 20 mostra as 12 diferentes derivagdes registradas pelo método,

conhecidas como derivagdes Dy D, D3 aVR, aVL, aVF, V1, V2, V3, V4, V5 € Vs.

Eoide L_fx_.[_’_‘.__AJIL_ 7y g "’PL"A_T_'J Ia__fx__ —r—
b q B I | Bt -—-—'}L—-—-’M——-«-—-L i —»-.h-—/— JL_—.
) v;——~— J',"' ”_%,w N — A~ ,_M
HJAL,/L = n_.ia,_/ R e 4’[,/__._ -Ju——/\_. __.‘__J{\ = ) Jg_f\

Figura 20: Registro de um eletrocardiograma de 12 derivagées (CHAVES; MOREIRA,
2006)
A tabela 1 apresenta um resumo das derivacdes conhecidas e utilizadas

ainda hoje em dia.

Tabela 1 - Descrigcao das derivagdes eletrocardiografias
Autor Derivagao Descrigao

D1=LA-RA
Einthoven Bipolares D2=LL-RA
D3=LL-RA
T VAI=vI-(RAFLAHLLYZ
V2=v2-(RA+LA+LL)/3

V3=v3-(RA+LA+LL)/3

Frank Wilson Unipolares Precordiais
V4=v4-(RA+LA+LL)/3
V5=v5-(RA+LA+LL)/3
V6=v6-(RA+LA+LL)/3
7 aVR=RA-12(LA+LL)
Emanuel Goldberg Unipolares Aumentadas aVL=LA-1/2(LL+RA)

aVF=LL-1/2(LA+RA)

LA=braco esquerdo; RA=braco direito; LL= perna esquerda RL= perna direita
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2.5 Bioamplificadores

2.5.1 Introducgao

Os sinais biologicos sdo expressos como potenciais elétricos, tensdes e
intensidades de campos elétricos gerados por nervos e musculos. As medidas
envolvem tensdes em niveis muitos baixos, tipicamente variando entre 1uV até
100 mV, com fontes de impedancias muito altas e superposto por sinais com alto
nivel de interferéncia e ruido. Os sinais precisam ser amplificados para fazé-los
compativeis com dispositivos tais como painéis, gravadores ou conversores A/D
para equipamentos computadorizados.

Amplificadores adequados para medir esses sinais tém que satisfazer
muitos requisitos especificos. Eles tém que prover uma amplificacdo seletiva para
o sinal bioldgico, reduzir o ruido superposto por sinais de interferéncia e garantir a
protecdo a danos por tensdo e surtos de corrente tanto para pacientes quanto
para o equipamento eletrénico. Amplificadores que atendem essas especificagdes

sao conhecidos com Bioamplificadores (NAGEL, 2000).

2.5.2 Requisitos Basicos para os Bioamplificadores

Os requisitos basicos que o Bioamplificador tém que satisfazer sao:
e O processo fisiolégico a ser monitorado nao pode ser influenciado de
nenhuma forma pelo amplificador;

¢ O sinal medido nao pode ser distorcido;
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e O amplificador deve prover a melhor separagao possivel do sinal e
das interferéncias;

e O amplificador deve oferecer protecdo para o paciente contra
qualquer perigo de choque elétrico;

e O amplificador deve ser autoprotegido contra danos originados de
altas tensdes de entrados ocorridos durante a aplicagdo de

desfribiladores ou instrumentacgéao eletrocirurgica.

Uma configuragéo tipica para a medigdo de bipotenciais, Figura 21, é
composta de trés eletrodos, dois deles para amostrar o sinal biolégico e o terceiro
fornecendo o potencial de referéncia, conectando ao terra do amplificador. O sinal
de entrada para o amplificador consiste de cinco componentes:

1) O biopotencial desejado;

2) Os biopotenciais indesejados;

3) A interferéncia de 60 Hz da fonte alimentagéo e das suas harménicas;

4) O sinal de interferéncia gerado pela interface tecido/eletrodo;

5) O ruido.

Um amplificador adequadamente projetado promove a rejeicdo de uma
larga porcado de interferéncia de sinais. A principal tarefa do amplificador
diferencial é rejeitar a interferéncia da frequéncia da linha que eletrostaticamente
ou magneticamente adere-se ao sinal amostrado. O biopotencial desejado
aparece como uma tensao entre os dois terminais de entrada do amplificador

diferencial e é atribuido como sinal diferencial. O sinal de interferéncia da
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frequéncia de linha elétrica mostra apenas diferengas muito pequenas na
amplitude e na fase entre os dois eletrodos de medicdo, causando
aproximadamente o mesmo potencial em ambas as entradas e entdo aparece
somente entre as entradas e o terra e € chamado de sinal de modo comum. Uma
alta rejeicao ao sinal de modo comum € uma das mais importantes caracteristicas
de um bom Bioamplificador (NAGEL, 2000). A Figura 21 apresenta algumas
configuragdes usadas para os Bioamplificadores de instrumentagao utilizados para

aquisicao de sinais bioldgicos.
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Figura 21: Configuragao tipica para a medida de biopotencias (NAGEL, 2000)

A raz&o de rejeicdo de modo comum de um amplificador € definida como a
razao do ganho do modo diferencial sobre o ganho do modo comum. A rejeicdo do
sinal de modo comum em um Bioamplificador € fungcdo do CMRR (do inglés
common mode rejection ratio) do amplificador e das fontes de impedancias z1 e z.
Para o Bioamplificador ideal (com z; = z, e um amplificador diferencial de CMRR
infinito) a tensdo de saida € o puro sinal biolégico amplificado por G4, ganho do
modo diferencial: Vout = Gg Vbio. Para CMRR finito, o sinal de modo comum néo é
completamente rejeitado, adicionando o termo interferéncia G4 V. / CMRR para o

sinal de saida onde V. é a tensdo de modo comum. Mesmo em caso de um
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amplificador diferencial com CMRR infinito, o sinal de modo comum néo
desaparecera completamente caso a impedancia das fontes sejam diferentes. O

sinal de modo comum V. provoca correntes através de z4 e z».
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Onde:

Vsaida =Tens&o de saida;
Gp = Ganho de modo comum;
Viol = Tensao do sinal bioldgico;
V¢ = Tensdo de modo comum;
Zin = Impedancia de entrada;
Z1 = Impedancia da fonte 1;
Z = Impedéncia da fonte 2.
A saida de um Bioamplificador real € constituido de:

1) Um componente de saida desejada, devido a um biosinal diferencial;
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2) Um componente de saida indesejada, devido uma rejeicado incompleta
do sinal de interferéncia do modo comum como fungédo da CMRR;

3) Um componente indesejado, devido a fonte desbalanceada de
impedancia permitindo que uma pequena proporcdo do sinal de modo
comum aparega como um sinal diferencial para o amplificador;

4) E o ruido térmico (NAGEL, 2000).

Geralmente, os eletrodos sdo fonte de desbalanceamento de impedancia
da ordem de 5 a 10 KQ e uma rejei¢gdo adequada a interferéncia da linha requer
um CMRR de 100 dB, sendo que a impedancia de entrada do amplificador deve
ser pelo menos de 10° Q em 60 Hz para prevenir que fontes desbalanceadas

deteriorem todo o CMRR do amplificador (NAGEL, 2000).

A fim de garantir uma 6tima qualidade do sinal e um adequado nivel para
um futuro processamento do sinal, o amplificador dever prover um ganho de 100 a
50000 e precisa manter uma boa relagéo sinal/ruido. A presenca de um sinal de
interferéncia de alto nivel ndo s6 deteriora a qualidade do sinal biolégico bem
como restringe o projeto do amplificador. O potencial do eletrodo, por exemplo,
limita o fator ganho para o primeiro estagio amplificador uma vez que a amplitude
dele pode ser varias vezes maiores do que a amplitude do sinal biologico. Para
prevenir que o amplificador atinja a saturagdo, este componente tem que ser
eliminado antes que o requerido ganho possa ser provido para o sinal biolégico

(NAGEL, 2000).
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Figura 22: Diagrama esquematico dos principais estagios de um Bioamplificador
(NAGEL, 2000).

A Figura 22 mostra um projeto tipico dos varios estagios de um
Bioamplificador. Os eletrodos os quais fornecem a transig¢ao entre o fluxo ibnico da
corrente no tecido bioldgico e o fluxo de corrente no amplificador, representam um
complexo sistema eletromecanico e que determina para uma grande gama a

composicao do sinal medido (NAGEL, 2000).

O proposito do filtro passa alta e do filtro passa baixa na Figura 22 é
eliminar sinais de interferéncia como o offset dos eletrodos e amplificadores e
reduzir a amplitude do ruido pela limitagdo da largura da faixa do amplificador.
Considerando que o biosinal ndo deve ser distorcido ou atenuado, filtros de fase
linear e alta ordem com corte abrupto tém de ser usado. Filtros ativos Bessel séo
os filtros preferidos devido a sua suave funcdo de transferéncia. Separacao
completa do biosinal e da interferéncia, em muitos casos, nao é possivel devido a
superposicao dos espectros deles (NAGEL, 2000).

O estagio de isolagao serve para o isolamento galvanico entre o paciente e

0 equipamento de medigdo e provém seguranga contra perigos elétricos. Este
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estagio também previne correntes galvanicas da deteriorizagdo da relagdo sinal

ruido pela prevencgao de (loops) circuitos fechado a terra.

As caracteristicas mais importantes de um amplificador isolador s&o:
1) Baixo vazamento de corrente;

2) Alta impedéancia de isolagao;

3) Alta rejeicédo a tensao de isolagao;

4) Maxima tenséao de isolagao segura.

2.5.3 Interferéncias

O ponto mais critico na medicdo de biopotenciais € o contato entre
eletrodos e o tecido biolégico. O potencial de offset do eletrodo e a impedéancia
eletrodo/tecido estdo sujeitos a mudangas devido aos movimentos relativos dos
eletrodos e dos tecidos. Entéo, dois sinais de interferéncia sdo gerados devido: as
mudancas de potencial do eletrodo e mudangas movimento-induzido da queda de
tensdo causada pela corrente de entrada do pré-amplificador. Esses artefatos
podem ser minimizados elevando-se as impedancias de entrada nos pré-
amplificadores, usando eletrodos nao polarizados com baixos potencias meia-
célula e reduzindo a fonte de impedéancia pelo uso de gel eletrodo (NAGEL, 2000).

Artefatos, interferéncias de campos eletromagnéticos externos e ruidos
podem também ser gerados nos fios conectados aos eletrodos e amplificador. A
reducdo dessas interferéncias é alcangada pelo uso de par trancado de fios, fios

isolados e cabos blindados.
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A gravacéo de biopotenciais é feita frequentemente em um ambiente que
estd equipado com muitos sistemas elétricos os quais produzem fortes campos
elétricos e magnéticos. Na frequéncia da linha elétrica, os campos de interferéncia
das componentes elétricos e magnéticos podem ser considerados
separadamente. Campos elétricos sdo causados por todos condutores que estao
conectados a poténcia, mesmo sem fluxo de corrente, Uma corrente é
capacitivamente acoplada para dentro do corpo onde ela flui para o terra. Se um
amplificador de isolagdo é usado com um paciente aterrado, a corrente é
capacitivamente acoplada para terra. Neste caso, o potencial do corpo flutua com
uma tensao de até 100 V para o terra. Minimizar interferéncias requer aumento da
distdncia entre a linha de alimentagdo e o corpo, uso de amplificadores de
isolagcdo, separacdo do aterramento do corpo numa localizagdo tdo distante

quanto possivel dos eletrodos de medida e uso de cabos isolados (NAGEL, 2000).

Os componentes do campo magnético produzem correntes no corpo. O
amplificador, o cabo eletrodo e o corpo formam um loop induzido que é sujeito a
geracado de um sinal de interferéncia. A minimizagdo deste sinal de interferéncia
requer aumento da distancia entre a fonte do sinal de interferéncia e o paciente,
trangamento dos fios de conecgdo, isolamento dos campos magnéticos e
relocando o paciente para um lugar que oferega o minimo sinal de interferéncia

(NAGEL, 2000).
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2.6 A Tensao de Modo Comum

2.6.1 A Origem da Tensao de Modo Comum

Tensdo de modo comum é aquela tensdo induzida presente em ambas
entrada (mais e menos) de um canal referenciado a terra. O modo comum de 60
Hz esta presente porque todos amplificadores de instrumentagao (diferencial)
requerem uma conecg¢ao de referéncia ao terra para que o amplificador opere
adequadamente. (Isto é porque os amplificadores de instrumentagdo podem
tolerar tensdes de modo comum somente até a tensao da fonte de alimentacéao
interna, usualmente alguns volts. Sem uma conecg¢ao ao terra a tensdo de modo
comum pode aumentar para dezenas ou centenas de volts). Um amplificador ideal
nunca poderia ultrapassar as tensdes de alimentagédo porque o amplificador pode
supostamente amplificar somente as diferengas entre as entradas mais e menos.
O modo comum de 60 Hz nas entradas do amplificador podem ser reduzidas
conectando-se a ponta do terra proximo as outras pontas do eletrodos e
escolhendo um local de terra que esta perto de todos os outros locais. Se somente
ECG esta sendo gravado, entdo o melhor local de terra deve ser o meio entre os
dois eletrodos ativos. Os efeitos do ruido de modo comum de 60 Hz (ou outras
frequéncias) variam grandemente entre amplificadores. O CMRR diminui com o
aumento da frequéncia e também diminui quanto maior for o descasamento de
impedancia das entradas mais e menos, uma informacdo raramente reportada

pelos fabricantes de bioamplificadores (LONG, 2006).
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2.6.2 A Interferéncia da Tensao de Modo Comum

Existem duas maneiras pela quais uma tensdo de modo comum pode
causar interferéncia. A primeira, obviamente é quando a razado de rejeicdo de
modo comum do amplificador € limitada. Este mecanismo frequentemente néo é
um problema com os modernos amplificadores diferenciais: A razédo de rejeigao de

modo é em geral de 80 — 90 dB (MEETING VAN RIJN et al., 1990).

A segunda e muito mais importante maneira que uma tensido de modo
comum pode causar interferéncia € quando existem diferencas na impedancia dos
eletrodos e/ou nas impedancias de entrada as quais convertem a tensdo de modo
comum em tensdo de entrada diferencial (ver Figura 23). Este mecanismo —
frequentemente chamado efeito divisor de potencial (HUHTA, WEBSTER, 1973;
PACELA, 1967) € a razao principal da importéancia em reduzir a tensdo de modo
comum o maximo possivel. A magnitude da interferéncia do modo comum devido
ao descasamento das impedancias de entrada € dada pela equagéo 2 (ver Figura

23) (MEETING VAN RIJN et al., 1990; WEBSTER,1992).
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Figura 23: Mecanismo de acoplamento do sinal da rede elétrica, através de
capacitancias, na aquisicdo de sinais biolégicos (modificado de MEETING VAN RIJN
et al., 1990)
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Onde Z;,: impedancias de entrada
Zea, Zep: impedancias pele-eletrodo;

Vem: : tensdo modo comum.

Considerando-se as impedancias Zj, muito maior que as impedancias dos

eletrodos Z.a Zep @ equacgao (2) pode ser simplificada para a equacgao (3):
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Isto significa que o nivel de interferéncia gerado pelo efeito divisor de
potencial depende da magnitude da tensdo de modo comum, da razdo da

diferenca de impedancia do eletrodo e da impedancia da entrada.

2.6.3 A Reducao da Tensao de Modo Comum
Se as diferencas de impedancia dos eletrodos e entradas ndo podem ser
mantidas suficientemente baixas para reduzir a influéncia do efeito divisor de
potencial, as impedancias de entrada do amplificador devem ser tao altas quanto
possivel, (MEETING VAN RIJN et al., 1990).
As trés principais formas de ligar o comum do amplificador sao:
1) O comum do amplificador é conectado ao terra (Figura 23, chave
fechada): A quantidade de corrente de interferéncia através de z;, é
determinada principalmente pela capacitéancia c,, conseqlentemente, a
tensdo de modo comum é reduzida se essa capacitancia entre o corpo e a
alimentac&o € minimizada.
2) O comum do amplificador ndo esta conectado ao terra (Figura 23, com a
chave aberta): A corrente resultante através de z; depende dos valores da
quatro capacitancias: ¢, Cn, Csup € Ciso- Nesta situagdo, a tensdo de modo

comum pode possivelmente ser reduzida pela minimizacdo da capacitancia
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entre o comum do amplificador e alimentac&o (csyp) € a capacitancia entre o
comum do amplificador e o terra (Ciso).

3) Um amplificador adicional (Figura 24) fornece para o paciente a mesma
tensdo tal qual a tensdo do comum que aparece nas entradas do
amplificador. Esta realimentacédo faz com que a diferenca de tenséo entre o
paciente e o comum do amplificador (tensdo de modo comum) seja

reduzida muitas vezes.

Um circuito de realimentacdo de perna direita (Figura 24) oferece uma
grande redugao na magnitude da tensdo de modo comum nas medigdes isoladas
e nao isoladas pela ativacdo da reducgao da diferengca de tenséo entre o paciente e
o comum do amplificador. Uma reducéao entre 10 e 50 dB é usualmente alcangada.
O circuito de realimentacado de perna direita € a forma mais pratica para reduzir a
tensdo em modo comum se uma reducao da corrente de interferéncia através de
zy nao for possivel. Também o circuito de realimentagcdo de perna direita faz
medidas razoavelmente seguras na situagdo n&o-isolada (chave fechada na
Figura 23 e na Figura 24) por causa da grande impedancia entre o corpo e o terra
que pode ser melhorada pela escolha de um grande resistor R, (varios
megaohms) e um pequeno capacitor de realimentagdo cg (<1nF). A principal
desvantagem do circuito de realimentacédo de perna direita € que ele pode tornar-
se potencialmente instavel (WINTER; WEBSTER, 1983). Em projetos praticos, um
compromisso entre a supressdao de modo comum e uma possivel instabilidade,
dependendo das circunstancias, precisa ser encontrado (MEETING VAN RIJN et

al., 1990).
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Figura 24: Circuito perna direita induzida (MEETING VAN RIJN et al., 1990)

2.7 Aquisicao e Processamento de Sinal Biolégico

Sinais biolégicos trazem informagdes que sao uteis para a compreensao de
complexos mecanismos fisiopatoldgicos essenciais para o comportamento dos
sistemas vivos. Entretanto, a informacdo pode néo estar disponivel diretamente
nos sinais gravados; ela pode estar mascarada por outros sinais biologicos
detectados (efeito enddgeno) ou encobertos por algum ruido (efeito exégeno). Por
algumas razdes, um processamento adicional é usualmente requerido para
melhorar a informacdo relevante e para extrair parametros que quantifica o
comportamento do sistema sob estudo, principalmente para estudos fisioldgicos,
ou que define o grau de patologia para os procedimentos clinicos de rotina
(diagndsticos, terapia, ou reabilitagdo). Varias técnicas de processamento podem

ser usadas para esses propositos (também s&o chamadas técnicas de pré-
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processamento); métodos no dominio da frequéncia e no tempo incluem filtragem,
meédia, estimagao espectral e outras. O recente progresso da tecnologia digital, em
termos de hardware e software, faz o processamento digital mais eficiente e mais

flexivel o que o torna melhor do que o processamento analdgico.

As técnicas digitais tém varias vantagens sobre as analdgicas: O
desempenho delas é geralmente muito poderosa, de facil implementacdo mesmo
em algoritmos complexos e a precisao depende somente do arredondamento e da
corregao dos erros. Tais efeitos podem ser previstos e controlados pelo projetista
e nao sao afetados por outras variaveis imprevisiveis tais como envelhecimento do
componente e a temperatura, a qual pode degredar o desempenho de dispositivos
analdgicos. Além disso, parametros de projeto podem ser facilmente mudados por
causa eles envolvem mais modificagbes de software do que de hardware

(MAINARDI, 2000).

2.7.1 Aquisicao

Uma representacdo esquematica de um sistema geral de aquisicdo é
mostrada na Figura 25. Varias grandezas fisicas sdo medidas dos sistemas
biologicos. Eles incluem grandezas elétricas (correntes, diferengas de potencial,
intensidade de campo etc.), bem como mecéanica, quimica ou variaveis nao
elétricas (pressao, temperatura, movimentos, etc.). Sinais elétricos sao detectados
por sensores (principalmente eletrodos), enquanto grandezas nao elétricas sao
primeiro convertidos por transdutores em sinais elétricos que podem ser

facilmente tratados, transmitidos e armazenados (MAINARDI, 2000).
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Figura 25: Diagrama em bloco geral do procedimento de aquisicdo de um sinal
digital (MAINARDI, 2000)

Um bloco analégico de pré-processamento € usualmente requerido para
amplificar e filtrar o sinal (a fim de fazé-lo satisfatério com os requerimentos de
hardware bem como a dinamica do conversor A/D), para compensar algumas
caracteristicas indesejaveis do sensor ou reduzir a por¢gao de ruido indesejavel

(MAINARDI, 2000; TOMPKINS, 1995).

Além disso, o sinal de tempo continuo devera ser limitado em frequéncia
antes da convergao (A/D). Desta maneira uma operagao € necessaria para reduzir
o efeito do embaralhamento de frequéncias induzido pela amostragem. Isto € um
ponto crucial quando gravando sinais biolégicos, das quais caracteristicas
frequentemente podem ser consideradas por médicos como indices essenciais de
algumas patologias. Entdo, o sistema de aquisi¢do ndo deve introduzir nenhuma
forma de distorgdo que pode ser enganosa ou arruinar as reais alteragdes
patoldgicas. Por esta razdo, o bloco analégico de pré-filtragem devera ser
projetado com resposta em frequéncia tendo, pelo menos a faixa de passagem de

interesse (MAINARDI, 2000).
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O sinal analdgico é entdo convertido em um sinal digital. A forma de onda é
transformada em uma série de numeros, discretizados em tempo e amplitude, que
pode se facilmente gerenciada pelo processador digital. O conversor A/D
idealmente pode ser dividido em dois passos, como mostrado na Figura 25. O
processo de amostragem, que converte o sinal continuo em uma série de tempo
discreta e nos quais os elementos sdao chamados amostras e um procedimento de
quantizacdo, no qual o valor da amplitude é designado para cada amostra dentro

de um conjunto de valores discretos determinados (MAINARDI, 2000).

2.7.2 O Teorema da Amostragem

As vantagens do processamento de uma série digital ao invés de um sinal
analogico foram reportadas previamente. Além disso, a propriedade basica
quando usando uma série amostrada ao invés de uma forma de onda continua
reside no fato de que o sinal analdgico, sob certas hipoteses, € completamente
representativo pela série. Quando isto acontece, a forma de onda continua pode
ser perfeitamente reconstruida exatamente da serie dos valores amostrados. Isto
€ conhecido como o teorema da amostragem (ou teorema de Shannon) (Shannon,
1949). Ele diz que um sinal continuo no tempo pode ser completamente
recuperado das suas amostras se e somente se a taxa de amostragem for maior
do que duas vezes a frequiéncia maxima presente no sinal analdgico.

A fim de entender a concepc¢ao do teorema consideremos um sinal continuo
x(t) de faixa-limitada (até fb) cuja transformada de Fourier X(f) € mostrado na
Figura 26 a. A Figura 26 b, representa o sinal amostrado quando fs < 2 fb e ainda

a areas em escuro indicam a superposi¢cao (embaralhamento) de frequéncias.
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Finalizando, a Figura 26 c representa o sinal amostrado quando fs > 2 fb e
indicando a separacgédo do sinal e ndo existéncia de superposi¢cdes entre sinais
adjacentes do sinal original.

O procedimento de amostragem pode ser representado pela multiplicagéo
de x(f) com um trem de impulso, equagdo 4 (SCHOWENGERDT, 1997,

MAINARDI, MADISETTI, 2000).
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Figura 26: Efeitos da freqiiéncia de amostragem num sinal com faixa limitada
(MAINARDI, 2000).

i(t)= i §(1—kTs) "

k=—o
Onde 5(f) € a funcao delta (Dirac), kK € um inteiro, Ts é o intervalo de

amostragem. O sinal amostrado torna-se:

[e¢]

x, (£)=x(t)i(t) = 3 x(t).5(t~kTs) (5)

k=0
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A multiplicacdo no dominio do tempo transforma-se em convolu¢do no dominio

da frequéncia. Obtem-se:
X=X =X YAT )= SH )

15 = T oy

Onde fs= 1/Ts é a frequéncia de amostragem, Xs(f), I(f) e X(f) sdo as
transformadas de Fourier de xs(t), i(t) e x(t) respectivamente. Entdo, Xs(f), &
periodica e consiste de uma série de repeticdes idénticas de X (f) centrada ao
redor de multiplos da frequéncia de amostragem, como mostrado nas Figuras
26 b,c. Na Figura 26 b é onde os componentes de X(f) aparece superposto
(quando fs < 2fb), somando-se as componentes de alta frequéncia. Este fenébmeno
€ conhecido como embaralhamento de freqiéncia. Quando o embaralhamento
ocorre, a informagéo original (Figura 26 a) ndo pode ser recuperada porque 0s
componentes da frequéncia do sinal original ficam irreversivelmente corrompidos
pela superposicédo das versbes deslocadas de X(f) (SCHOWENGERDT, 1997;

MAINARDI, 2000).

2.8 Os Filtros Digitais

Os filtros digitais sdo usados na separagao de sinais ou na restauragao de
sinais. A separacao de sinais faz-se necessaria quando um sinal foi contaminado
com uma interferéncia, ruido ou outro sinal. A restauracao de sinais € necessaria

quando um sinal foi distorcido de alguma forma (BORN, 2000).
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Os filtros analdgicos, quando comparados aos digitais, sdo em geral
baratos, rapidos e tem uma grande faixa dinamica de amplitude e frequéncia.
Contudo, os parametros dos componentes analdgicos variam com a temperatura e
com o tempo de uso. Ja os filtros digitais dependem apenas da precisdo das
variaveis que podem ser ajustadas para aplicagdes especificas. Ou seja, os filtros
digitais sao indicados para aplicagbes na quais se necessita alta estabilidade e

alto desempenho.

Os filtros podem ser caracterizados por uma das respostas apresentadas
na Figura 27. Nesta figura, € exemplificada uma resposta ao impulso (a), uma
resposta ao degrau (b) e uma resposta em frequéncia: em escala linear (c) e em
escala logaritma (d). Cada uma destas respostas contém a informacéo completa
sobre o filtro, porém em formas diferentes. Tendo uma das formas €& possivel

calcular as outras (SMITH, 1998).
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Figura 27: Exemplo dos varios tipos de respostas que permitem caracterizar um
filtro digital (SMITH, 1998)

Os filtros digitais podem ser implementados pela convolugéo do sinal de
entrada com a resposta ao impulso do filtro. Quando a resposta impulsiva é
empregada com este proposito, os projetistas de filtros a chamam de kernel
(nucleo) do filtro. Os filtros implementados por convolugdo sdo chamados de filtros

FIR (Finite Impulse Response).

Uma outra forma de projetar filtros digitais € chamado de recurs&o. Ao invés
de usar o kernel do filtro, filtros recursivos sao definidos por um conjunto de

coeficientes de recursdo. Observe, contudo, que é possivel aproximar o filtro
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recursivo usando convolugdo. Neste caso, para implementar um filtro recursivo por
uma convolugao primeiro € necessario calcular a resposta ao impulso deste filtro.
Esta resposta € muito longa (teoricamente infinita), mas pode ter seus valores
ignorados quando os valores da amplitude tornam-se comparaveis ao ruido do
sistema. Por causa desta caracteristica, filtros recursivos sdao também chamados

de filtros IIR (Infinite Impulse Response).

Como um degrau é a integral de um impulso, a resposta ao degrau é a
integral da resposta ao impulso.

No grafico da resposta em frequéncia de um filtro, a escala linear € melhor
para exibir o ripple e a frequéncia de corte. Por sua vez, a escala em decibéis
mostra melhor a atenuagéo na banda de corte conforme a equagao 7.

dB =10log,, % ou dB=20log, % (7)

| |
Onde:

P,= Poténcia de saida;

P1= Poténcia de entrada;

Ax= Amplitude de saida;

A4= Amplitude de entrada.

A freqUiéncia de corte normalmente € tomada a -3 dB, o que significa que
esta corresponde a uma redugdo da amplitude de um fator 0.707 (e a uma

redugao de poténcia de um fator 0.5).
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A Figura 28 traz exemplos de algumas respostas no tempo de um filtro
digital e alguns parémetros no dominio do tempo séo: o tempo se subida, o sobre

sinal e a linearidade de fase.

Tempo de subida é definido contando-se o numero de amostras entre os
niveis de amplitude de 10% a 90%. Geralmente desejamos uma resposta ao

degrau tao rapido quanto possivel.

Sobre-sinal deve ser minimizado porque este modifica a amplitude das
amostras do sinal. Fase linear é desejavel para que o formato do sinal original nao
seja modificado. Por exemplo, se o sinal de entrada apresenta uma rampa de
subida simétrica em relagdo a sua rampa de descida, a linearidade de fase
garante que o sinal filtrado também apresenta esta forma.

A fase linear é desejavel para que o formato do sinal ndo seja modificado.
Por exemplo, se o sinal de entrada apresenta uma rampa de subida simétrica em
relacdo a sua rampa de descida, a linearidade de fase garante que o sinal filtrado

também apresenta esta forma.
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Figura 28: Parametros empregados para avaliar o desempenho no dominio do
tempo: a) resposta degrau lenta; b) resposta degrau rapida; c) com sobre sinal; d)
sem sobre sinal; e) fase nao linear; f) fase linear (SMITH, 1998)

A Figura 29 exemplifica a resposta em freqiéncia de alguns filtros passa-
. Trés parametros sao importantes:
(1) largura da banda de transigéao, ilustrada em (a) e (b);

(2) ondulagao da faixa de passagem (passband ripple), apresentada em

(c) e (d);
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e (f).
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atenuacdo na faixa de rejeicao (stopband attenuation), exibida em (e)

Em geral, a banda de transicdo entre a banda passante e a banda de corte

deve ser tdo estreita quanto possivel. E desejavel pouca ondulagdo na banda de

passagem e grande atenuagao na banda de corte.
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Figura 29: Parametros para avaliar o desempenho no dominio da freqiiéncia: a)
transicao lenta; b) transicao rapida; c) sobre sinal; d) banda de passagem plana; e)
baixa atenuag¢ao na banda de rejeicao; f) alta atenuagcao na banda de rejei¢ao

(SMITH, 1998)
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A Figura 30 apresenta os principais tipos de filtros. O propdsito dos filtros
passa-banda é permitir que algumas faixas de frequéncias passem inalteradas
(banda de passagem) enquanto que as demais faixas sao grandemente

atenuadas (banda de rejeig¢ao).

a.Passa-baixa c. Passa-faixa

2 Passa-faixa | | ERE 2
= | & Transigéo =
= ; =
= ' =
- i -

1

H Rejeita-faixa

Frequéncia Frequéncia

b. Passa-alta d.Rejeita-faixa

Amplitude
Amplitude

Frequéncia Frequéncia

Figura 30: As quatro respostas em freqiiéncia mais comuns: a) passa-baixa; b)

passa - alta; c) passa-faixa; d) rejeita-faixa (SMITH, 1998)

Em geral os filtros passa-alta, passa-faixa e rejeita-faixa sdo projetados
partindo-se de um filtro passa-baixas e modificando-o para obter a resposta

desejada, conforme mostrada na Figura 30.
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2.8.1 Tipos de Filtros

Os filtros IIR usualmente utilizados sao os seguintes:

a) Filtro Butterworth

Os filtros Butterworth sdo especificados de modo a terem uma funcao de
transferéncia (uma resposta em freqiéncia mais plana o quanto for
matematicamente possivel) sem oscilagdes tanto na banda passante como na

banda de corte, mostrado na Figura 31.
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Figura 31: Resposta em freqiiéncia de um filtro Butterworth passa-baixa de primeira ordem
(SMITH, 1998)

Quando visto em um grafico logaritmo, a resposta em frequéncia desce
linearmente até o infinito negativo. Para um filtro de primeira ordem, a resposta

varia em -6 dB por oitava (-20 dB por década). Para um filtro Butterworth de
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segunda ordem, a resposta em frequéncia varia em —-12 dB por oitava. Em um

filtro de terceira ordem a variagao é de -18 dB, e assim por diante.

O filtro Butterworth possui uma queda relativamente mais lenta que os
filtros Chebyshev ou Elipticos (de mesma ordem), e portanto ira requerer uma
ordem maior para implementar uma especificagédo de banda rejeitada particular.
Entretanto, o filtro Butterworth apresentara uma resposta em fase com uma melhor

linearidade na banda passante do que os filtros Chebyshev ou elipticos, Figura 32.
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Figura 32: Filtros passa-baixas Butterworth de ordens 1 a 5 (SMITH, 1998)

A magnitude da resposta em freqiéncia de um filtro Butterworth passa-

baixas de ordem n pode ser definida matematicamente como:
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Onde:

G é o ganho do filtro;

H é a funcao de transferéncia;

J € o numero imaginario;

n é a ordem do filtro;

w é a frequéncia angular do sinal em radianos por segundo;
wc € a frequéncia de corte (frequéncia com -3 dB de ganho)..

Normalizando a expresséao (fazendo a frequéncia de corte w. = 1), tem-se:

1

Gn(w) = [Ha(j0)| = ©)

b) Filtro de Chebyshev

Os filtros Chebyshev sao filtros analdogicos ou digitais que possuem um
aumento na atenuagao (mais ingreme) e uma maior ondulagdo na banda passante
que os filtros Butterworth. Os filtros de Chebyshev podem ser de dois tipos: Tipo |
tém uma resposta plana na banda de corte ao passo que os Chebyshev- Tipo Il
tém resposta plana na banda de passagem

Chebyshev - |
1

1+ & T} [QJ
QC

Tn(X) = (cos (N cos™(x)), para 0 < x < 1
ou
Tn(x) = (cosh (cosh™(x)), para 1 < x < w

|, (jQ) =

Em que
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onde x = Q/Q;
Q = frequéncia angular
Q. = frequéncia de corte

N = é a ordem do filtro;

€ = é o ripple na banda de passagem;

Chebyshev — I

Este filtro esta relacionado com o tipo | através de uma simples transformacgao

representada na equacao 10:

|1, (jo) = L (10)
1+ [827},2 (Qﬂ
QC

O projeto de Chebyshev Il passa primeiro por projetar um filtro Chebyshev |

e depois aplicar uma transformacao para Chebyshev Il conforme Figura 33.
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Figura 33: Resposta do filtro: a) Chebyshev I; b) Chebyshev I



c) Filtros Elipticos ou Filtro de Cauer
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Os filtros elipticos (Figura 34) permitem obter a mais rapida transicéo entre

a banda de passagem e a de corte. Esses filtros tém a particularidade de

apresentar ripple tanto na banda de passagem quanto na banda de corte. A sua

resposta em frequéncia é:

2 1

|, ()
1+g%ﬁ(

Q
QC
Onde:

N = é a ordem do filtro;

€ = € o ripple na banda de passagem;

Un = é funcéo jacobiana de ordem N.
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Figura 34: Resposta do filtro Eliptico (SMITH, 1998)
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2.8.2 Comparacao entre os Filtros

A Figura 35 mostra a resposta em frequéncia de filtros Butterworth

comparada de outros filtros obtidos com o0s mesmos numeros de

coeficientes.
a.Butterworth c.Chebyshev Tlpo 1
08 - | 08 - I
06 . 06
04 - - 04 |
02 0 |
e e AL St e e
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I p— 1 e g
08 ~ - . 08 l
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Figura 35: comparacgao entre filtros: a) filtro butterworth; b) chebyshev tipo 1; c)
chebyshev tipo 2; d) eliptico (SMITH, 1998)

Nota-se na Figura 35 que os filtros Chebyshev possuem uma queda mais
acentuada do que o filtro Butterworth, porém menos acentuada do que o filtro
eliptico, entretanto eles apresentam menos ondulagbées na sua banda de

passagem.
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2.9 Algoritmo de detecgdao do complexo QRS

A deteccao do intervalo RR a partir de um sinal original de ECG pressupde
0 uso de recursos para identificar cada evento R no sinal original, rejeitar os
demais eventos e medir o tempo decorrente entre cada dois eventos R
consecutivos. A deteccao do evento R (detecgdo do complexo QRS) baseia-se na
seguinte premissa, relativa a morfologia da onda R: buscar, no sinal original,
regides com transi¢géo brusca, com grande amplitude.

Grande parte dos algoritmos para a detecgdo do QRS baseia-se em duas
etapas: pré-processamento e regras de decisdo. A primeira etapa inclui a filtragem
linear, com finalidade de ressaltar o complexo QRS frente as demais ondas do
ECG e frente aos artefatos. As regras de decisdo sdo, aplicadas sobre a
sequéncia obtida na saida pré-processador, visando determinar se um evento
detectado é ou ndo é um QRS.

Diversos algoritmos foram desenvolvidos para a detec¢do dos intervalos
RR. Um algoritmo bastante robusto foi desenvolvido por (TOMPKINS; PAN, 1985).
A Figura 36 apresenta o diagrama de blocos do algoritmo proposto. A idéia
fundamental baseia-se na detecgdo da energia do sinal de eletrocardiograma
(ECG) na qual o algoritmo detecta os picos de maior energia, correspondentes aos
picos R (do complexo QRS) do ECG. Este algoritmo é baseado nas seguintes

etapas:
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Figura 36: Etapas do algoritmo da detecgdao do complexo QRS

a) Filtro passa-faixa
e Considerando as outras ondas do ECG como ruido, e o complexo QRS
como sinal desejado, a maxima relagao sinal/ruido é obtida em torno de
17 Hz;
e Filtra as componentes de freqiéncia no qual o complexo QRS é mais
relevante;
e Permite eliminar a influéncia das ondas P e T assim como outras

componentes (e.g., ruido).

b) Diferenciacao e Calculo de Energia
e Uma vez isolado na etapa anterior pode-se destacar ainda mais a
onda R no sinal através da derivagdo do sinal filtrado. Como o
complexo QRS, tem inclinagdo muito maior que as outras ondas,
vai aparecer mais destacado que o resto do sinal. Isto é feito

basicamente por um filtro diferenciador;
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e Para ampliar as ondas de maior amplitude em comparagao com as
de baixa amplitude, o sinal foi elevado ao quadrado. Essa
operagao € nao-linear e por isso nao pode ser implementada com
filtros, mas simplesmente pela multiplicagdo ponto-a-ponto do sinal
por ele mesmo.

c) Filtro Média Mével

e Permite eliminar ondas multiplas, de forma que sé as mais
significativas sejam consideradas. O resultado é que os varios
pulsos do sinal foram transformados em um sé mais largo, que

sera usado na deteccao de limiar.

d) Deteccgao de Limiar
e Depois do sinal tratado e cada complexo QRS isolado e
transformado em um pulso, o sinal pode ser submetido a um limiar
de deteccgao estabelecido da seguinte maneira:
a. Se o sinal de energia for maior que o limiar, existe um pico
de energia correspondendo ao complexo QRS;
b. Se o sinal de energia for menor que o limiar, este sinal pode

ser considerado como ruido.
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3 Material e Métodos

Este capitulo aborda, a coleta do sinal biolégico, o equipamento utilizado,
as técnicas empregadas para o processamento do sinal de ECG e a aplicagao de

um algoritmo para a detecgdo do complexo QRS.

3.1 Materiais
Os materiais listados abaixo foram utilizados durante o desenvolvimento do
projeto e para a coleta e processamento de dados:
¢ Um Bioamplificador desenvolvido especialmente para o esse projeto;
e Um conversor analdgico digital da National Instruments modelo NI USB-
6008 acoplado a um microcomputador Dell Computer Corporation com
512 MB de RAM e o software associado para a aquisicao dos dados;
e Um computador pessoal (PC) operando com o sistema operacional
Windows XP, da Microsofft;
e Plataforma MATLAB® da Mathworks, utilizado para desenvolver os

programas para processamento dos dados.

3.2 Local
As coletas dos sinais ECG foram realizadas no Laboratério de
Processamento de Sinais Bioldgicos, do Instituto de Pesquisa e Desenvolvimento

(IP&D) da Universidade do Vale do Paraiba (UNIVAP).
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3.3 Sistema para a Coleta do ECG

Visando analisar as diversas topologias de sistemas de aquisicdo de dados
de sinais ECG foi desenvolvido um Bioamplificador reconfiguravél e flexivel.

O Bioamplificador foi projetado seguindo os seguintes requisitos basicos:

e Resposta em freqtiéncia: 0,5 — 250 Hz:
e Razao de rejeicdo de modo comum: > 90 dB;
e Sensibilidade: 0,1 -6 mV.

Visando reduzir a interferéncia externa no Bioamplificador este foi
alimentado por duas baterias de 9 V e colocado em uma caixa blindada. O
Bioamplificador foi aterrado em um unico ponto que foi o terra do conversor A/D.

Para o registro da atividade eletrocardiografica usou-se a derivagéo | do
ECG, isto é, trés eletrodos para a captagdo do sinal do ECG, instalados no corpo
do paciente (um terminal positivo conectado ao brago esquerdo, um terminal
negativo conectado ao brago direito e um outro terminal como referéncia
conectado a perna direita). Foram testadas diversas formas de blindagem do cabo

dos eletrodos e do terminal de referéncia.

3.4 Aquisicao dos Sinais

Os sinais bioldgicos gerados pelo Bioamplificador foram digitalizados por
meio de um conversor analédgico/digital (modelo NI USB-6008 da National
Instruments), utilizando o software NI-DAQmx e o software VI Logger que faz a

aquisicao dos dados, armazena-os no formato .txt e apresenta o dados adquiridos
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na forma grafica. O equipamento foi configurado para uma taxa de 1000 amostras

por segundo, com uma resolugao de 12 bits.

3.5 Processamento de Sinais

Visando determinar a relacdo sinal/ruido, os sinais adquiridos foram
filtrados em 3 bandas:

a) Um filtro passa-faixa, Butterworth de 42 ordem, com frequéncias de
corte em 0,5 e 40 Hz, com a finalidade de adquirir os principais
componentes do ECG;

b) Um filtro passa-faixa, Butterworth de 42 ordem, com frequéncias de
corte em 40 Hz e 70 Hz com a finalidade de captar a interferéncia da
linha de alimentacéo de 60 Hz;

c) Um filtro passa-alta, Butterworth de 42 ordem, com freqiéncia de
corte em 70 Hz com a finalidade de captar o ruido de alta freqtiéncia.

Visando calcular a relagdo sinal/ruido para as diversas configuragdes do
amplificador, foi calculada a variancia dos sinais filtrados durante um intervalo de
10 s que representa a poténcia média dos sinais filtrados neste intervalo.

Em seguida foi calculada a relacao sinal/ruido como sendo a variancia do
sinal filtrado na faixa de 0,5 a 40 Hz pela variancia do sinal filtrado na faixa de 40 a
70 Hz.

Para o processamento digital do sinal adquirido foi desenvolvido um
software baseado na plataforma MATLAB® que implementa as seguintes fungdes:

¢ Filtro passa-baixa do tipo Butterworth de ordem n;
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Filtro passa-alta do tipo Butterworth de ordem n;

Filtro passa-baixas do tipo Butterworth de ordem n;

Filtro passa-banda do tipo Butterworth de ordem n;

Filtro rejeita faixa do tipo Butterworth de ordem n;
¢ Filtro média mével com m pontos.

Onde n é um inteiro entre 2 e 8 e m € um numero inteiro maior que 2.

3.6 Detecgao do Intervalo RR

Para a deteccdo do intervalo RR foi desenvolvido um programa na
plataforma MATLAB® que implementa o algoritmo proposto por TOMPKINS e
PAN em 1985 com algumas modificagdes. O programa desenvolvido encontra-se
detalhado na secéo 4.4 do capitulo 4 e o codigo esta disponivel no ANEXO C

deste trabalho.
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4 Resultados

4.1 Sistema de Aquisicao e Processamento de Sinais de ECG

A Figura 37 apresenta o sistema que foi desenvolvido para a aquisicdo dos
dados de ECG. Este sistema é constituido da cablagem que liga o paciente ao
Bioamplificador, do Bioamplificador, um conversor A/D e de um computador

pessoal PC ou notebook.

Connector Cabos
] hlindados
Caixa
Blindada
Bioamplificador Corversar
AdD

Figura 37: Diagrama basico em blocos

Para facilitar a implementagdo da cablagem foi utilizado um conector
intermediario que fica proximo ao paciente de onde os fios que liga ao eletrodo
sao derivados.

Com a finalidade de estudar a influéncia da interferéncia na cablagem trés

tipos de cablagems foram utilizados e s&o descritos na Figura 38.



75

Connectaor Cahos
Cai hlindados
aixa Cabo
Blindada USE PC
o Bioamplificadar Conversar
AfD
a)
Connector Cabos
) blindados
Caixa
Blindada
Bioamplificador Conversar
AD
b)
Connector Cabos
Cai blindados .
AlHa abo
Blindada USB e
L.
I — ) Bioamplificador Conversor
i A
c)

Figura 38: Configuragao do cabo dos eletrodos: a) sem blindagem; b) com
blindagem parcial; c) com blindagem total
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4.2 O Bioamplificador

A Figura 39, a seguir, mostra o esquema elétrico do circuito que realiza a

aquisicao, a pré-filtragem e a amplificagado do sinal do ECG.
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ra ut LU+d
3= uz =
= . } =
2 B 61 =gV
-5 — = -1
AMPO1 B "
c3 1 -
22uf U= E
GME G2V
— _
i R3
- o } '
E.g‘r-lj 47K Y
=
2%
M3 a7 M4

Figura 39: Diagrama elétrico dos principais estagios do Bioamplificador que realiza o
condicionamento do sinal do ECG, antes da conversao A/D
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O Bioamplificador projetado é constituido dos seguintes moédulos:
Moédulo 1: Amplificador diferencial de entrada que é constituido do
amplificador de instrumentagao (A.l.) INA118 (BURR BROWN) cuja fungéo
€ realizar a primeira amplificacdo do sinal captado pelos eletrodos,
apresentando as caracteristicas necessarias de alta impedancia de entrada
e alta rejeicado de modo comum (METTING VAN RIJN et al.,, 1991;
WEBSTER, 1992). Este A.l. apresenta, segundo suas especificagcoes
técnicas, uma impedancia de modo diferencial de 20 GQ e uma taxa de
rejeicdo de modo comum tipica de 90 dB (C.C. a 60Hz).

Médulo 2: Amplificador de realimentagido. Este circuito capta o ruido de
modo comum derivado do amplificador de instrumentacdo, amplifica este
sinal com fase invertida e realimenta o paciente através de um resistor de
390 KQ.

Médulo 3: Um filtro passa-alta (P.A.) de 1 2 ordem, cuja finalidade é reduzir
as componentes de baixa frequéncia do sinal, como, por exemplo, o
potencial de meia-célula dos eletrodos e tensdes de desvio (offset) do A.l. A
freqUéncia de corte desse filtro é de 0,4 Hz. correspondendo a uma
constante de tempo de 2,27 s. O amplificador ndo inversor (AMP) que surge
logo em seguida, & baseado no operacional LF356 de alta impedéancia de
entrada e sua fungdo é promover uma segunda amplificacdo do sinal do

ECG.
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Médulo 4: O filtro passa-baixa (P.B.) do tipo Butterworth de segunda
ordem, baseado em um circuito operacional 741. A frequéncia de corte é

em torno de 340 Hz.

4.3 Configuragao do Sistema de Aquisi¢gao de Dados
As coletas foram obtidas a partir de 13 diferentes configuragdes entre o
voluntario e o Bioamplificador, conforme o anexo A.
As diversas configuragdes apresentadas tém como obijetivo:
1) Coletar sinais sem mecanismos de blindagem e sem mecanismos
de realimentagcao de modo comum,;
2) Coletar sinais sem mecanismos de blindagem e com mecanismos
de realimentacéo da tensdo de modo comum;
3) Coletar sinais com mecanismos de blindagem e sem mecanismos
de minimizacao da tensdo de modo comum;
4) Coletar sinais com mecanismos de blindagem e com mecanismos

de minimizacao da tensao de modo comum.

4.4 Programa de Detec¢ao de RR

O algoritmo para a detecgdo do intervalo RR foi baseado no algoritmo
desenvolvido por TOMPKINS e PAN em 1985 com algumas adaptagdes. Este
algoritmo é formado das seguintes etapas:

Etapa 1: O sinal ECG coletado ¢ filtrado na faixa entre 0,5 a 40 Hz, de tal

forma a captar os principais componentes de frequéncia do complexo QRS. O
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sinal original e filtrado sdo mostrados na Figura 40 a, e expandidos durante uma

onda QRS na Figura 40 b.

Sinal filtrado
T T T T T T
o8k —— Sinal Original | |
’ —— Sinal Filtrado
0.6 - B
0.4 B
% 0.2 ‘ B
£
OQM r
-0.2 B
0.4 2
1 1 1 1 1 1 1 1 1 I\
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Tempo em s
a)
Sinal filtrado
—— Sinal Original
0.8 —__ sinal Filtrado
=
-0.4 + \‘ -
| | | | V, | | | | | |
3.9 4 4.1 4.2 4.3 4.4 4.5 4.6 4.7 4.8 4.9
Tempo em s
b)

Figura 40: a) Sinal ECG original e filtrado; b) Sinal ECG original e filtrado expandidos
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Etapa 2: O sinal de ECG depois de filtrado € diferenciado e em seguida
elevado ao quadrado ressaltando a presenga das transigcdes mais acentuadas do
complexo QRS. O sinal resultante é apresentado na Figura 41 a e detalhado na

regido da onda QRS na Figura 41 b.

Sinal diferenciado e elevado ao guadrado

] |
§ oz | | i
LT

Tempo em s

a)

Sinal diferenciado e elevado ao guadrado

0.8 T T T T
Sinal original
Sinal Dif 2
0.6 - B
0.4 B
g 0.2 B
£
(o]
0.2} -
L L L L L
6 6.2 6.4 6.6 6.8 7

Tempo em s

b)

Figura 41: a) Sinal ECG original e diferenciado e elevado ao quadrado; b) Sinal ECG
original e diferenciado e elevado ao quadrado expandidos
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Etapa 3: Visando eliminar os diversos picos do sinal diferenciado, foi
utilizado um filtro de média moével com um comprimento de 0,2 s. A Figura 42 a
apresenta o sinal apos ser filtrado pela média movel, e a Figura 42 b apresenta o

detalhamento desse sinal.

Sinal gerado pela media mowel de 0.2 s

! |
oozl ]
RS S S S

Tempo em s

Sinal gerado pela media mowel de 0.2 s

—— Sinal original
0.8 — Media

Intersidece
(@]
N
T
I

L L
6 6.1 6.2 6.3 6.4 6.5 6.6 6.7 6.8
Tempo em s

b)

Figura 42 B: a) Sinal ECG original e apés submetido a uma média moével de 0,2 s; b)
Sinal ECG original e apés submetido a uma média mével de 0,2 s expandidos
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Etapa 4: O sinal resultante do filtro de média mdvel € passado por um
detector de limiar e adiantado de 0,15 mS para compensar o atraso da filtragem
para localizar a regido da onda QRS. A Figura 43 a apresenta o sinal resultante
que € detalhado na Figura 43 b.

Janela para selecionar o maximo
1 . . . . . . T - - T

—— Sinal original
——— janela
0.8+ u
0.6 u
E 0.4} 7
g 0.2+ =
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T/ b e e Ko nd et ey | By ol ol
0.2 ,
—0.4 = Il Il Il Il L L L L L —
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Tempo em s
a)
Janela para selecionar o maximo
1F T T T =
‘ —— Sinal original
—— janela
0.8 - i
0.6 B

Intersicece
o
N

T

L L
5.8 59 6 6.1 6.2 6.3 6.4 6.5 6.6
Tempo em s

b)

Figura 43 : a) Sinal ECG original e a janela resultante para detecgédo do pico maximo;
b) Sinal ECG original e janela de detecgdo de maximo expandidos
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Etapa 5: Visando eliminar as janelas geradas por artefatos e ruidos, o
comprimento da janela é determinado na etapa. As janelas com menos de 150 ms
e com mais de 300 ms sao eliminadas. Com base nas janelas selecionadas o
valor maximo do sinal de ECG é determinado em cada janela. A Figura 44 a
apresenta, através de uma marcacao, a posicao dos picos detectados. Este sinal e

detalhado na Figura 44 b.

Localizacao do maximo

B o o A A S B R R

_0.2 |- -

_0.4 L . . . . . . . . . =
1 2 3 4 5 6 7 8 o 10

Tempo em s

Localizacao do maximo

Inasicece

L L
3.9 4 4.1 4.2 4.3 4.4 4.5 4.6 4.7 4.8
Tempo em s

b)

Figura 44 : a) Sinal ECG com os pontos de maximos localizados; b) Sinal ECG
expandido com os pontos de maximos localizados
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Etapa 6: Nesta etapa o programa calcula o intervalo RR e apresenta um
grafico do sinal RR em fung¢éao do tempo, conforme a Figura 45.

RR

1000

980 - -

960 - -

RRemns

940 | 4

920 - B

900 - B

1 1 1 1 1 1 1 1
(0] 1 2 3 4 5 6 7 8
Tempo em s

Figura 45: Os intervalos RR
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4.5 Configuragoes do Bioamplificador Utilizado no Experimento

A Tabela 2 mostra um resumo das diversas configuragdes que foram

utilizadas para a coleta de ECG. Os esquemas detalhados estdo descritos no

ANEXO A.

Tabela 2 — Resumo das configuragdes de coletas ECG

Conf Cabo Cabo Conector Blindagem do Realimentagao
Amplificador Paciente cabo ao paciente
Conector

ECG1 Blindado Blindado Ligado ao Amp. Ligado a
S.T. blindagem

ECG2 Blindado Blindado Ligado ao Amp. Ligado ao Cir. de
S.T. Real.

ECG3 Blindado Blindado Ligado a Ligado a
referéncia referéncia

ECG4 Sem Blindagem Sem Blindagem Nao € aplicavel Ligado ao Cir. de

Real.

ECG5 Sem Blindagem Sem Blindagem Nao é aplicavel Nao é aplicavel

ECG6 Blindado Sem Blindagem Nao é aplicavel Nao é aplicavel

ECG7 Blindado Sem Blindagem Ligado ao Amp. Nao ¢ aplicavel
S.T.

ECGS8 Blindado Sem Blindagem Ligado a Nao ¢ aplicavel
referéncia

ECG9 Blindado Sem Blindagem Ligado ao Amp. Ligado ao Amp.
S.T. S.T.

ECG10 Blindado Sem Blindagem Ligado a Ligado a
referéncia referéncia

ECG11  Blindado Sem Blindagem Ligado a Ligado a
referéncia referéncia

ECG12 Blindado Sem Blindagem Ligado ao Amp. Ligado a
S.T. referéncia

ECG13  Blindado Sem Blindagem Ligado ao Amp. Ligado ao Cir. de
S.T. Real.

Onde Amp. S.T.= Amplificador Seguidor de Tensao; Cir. de Real.= Circuito de
Realimentacéo

4.6 A Relagao Sinal/ Ruido

Para cada configuracéo, o sinal de ECG foi adquirido de um voluntario por

20 s Os sinais coletados foram filtrados nas faixas descritas na seg¢ao 3.5

do capitulo 3 e, em seguida, calculado a variancia de cada sinal filtrado
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durante uma janela de 10 s. Na etapa seguinte, foi calculada a relagao
sinal/ruido como sendo a razdo da variancia do sinal na faixa de 0,5 a 40
Hz pela variancia do sinal na faixa 40 a 70 Hz . A Tabela 3 apresenta a
variancia do sinal, variancia do ruido e a relagdo sinal/ruido para as

diversas configuragdes do Bioamplificador.

Tabela 3 - Dados Referente a Relacéo Sinal/Ruido

ECG Variancia Sinal 0'12 Variancia Ruido 0'22 Relacédo S/R
1 0,0146 0,0006 24,33
2 0,0165 0,0007 23,57
3 0,0158 0,0007 22,57
4 0,0153 0,0018 8,50
5 0,0150 0,0030 5,00
6 0,0147 0,0040 3,67
7 0,0132 0,0010 13,30
8 0,0144 0,0012 12,00
9 0,0139 0,0007 19,85
10 0,0122 0,0007 17,42
11 0,0165 0,0010 16,50
12 0,0177 0,0021 7,73

13 0,0143 0,0004 35,75
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5 Discussao

5.1 Objetivos Alcangados

Em relagdo aos objetivos especificos propostos para o trabalho,
destacam-se:

O projeto de um Bioamplificador e uma interface para aquisicdo e
registro de sinais eletrocardiograficos conforme Figura 23.

A aplicacédo de técnicas, utilizadas nas areas de processamento de
sinais, com o intuito de extrair informacdes para uma analise detalhada dos sinais

bioldgicos.

5.2 A Construcao do Bioamplificador para o Registro do ECG

O Bioamplificador construido para a aquisi¢cdo do sinal de ECG teve um
desempenho que possibilitou o registro do sinal de maneira adequada. Entretanto,
como esperado, foi notada a presenca de interferéncia referente ao ruido de 60
Hz, sendo que esse ruido teve um incremento adicional em algumas
configuragdes, devido ao fato de que alguns cabos de coletas ndo serem
blindados. O fato do Bioamplificador ser blindado e ter sido alimentado por
baterias, implica que capacitancias parasitas (C; e Cisoc na Figura 23) assumiram
um baixo valor, contribuindo para a redugdo da tensdao em modo comum (V¢m) NO

Bioamplificador.
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5.3 A Obtencgao dos Registros do ECG

Foram registrados 13 sinais de ECG, apesar de ser um numero
relativamente pequeno, as configuragdes usadas permitiram uma flexibilidade de
montagem que possibilitou avaliar desde o modelo classico apresentado pela
literatura (MEETING VAN RIJN et al.,1996; WEBSTER, 1992) até as mais
variadas configura¢des onde a quantidade de ruidos e de artefatos atingisse maior

ou menor influéncia na aquisi¢ao do sinal.

Cabe ressaltar também que a influéncia dos ruidos e dos artefatos pode ter
sido, em parte, minimizado pelo fato de que as aquisicbes terem sido obtidas
dentro de um laborat6rio com um bom aterramento.

Contudo, varias dessas fontes, de acordo com a literatura DASKALOV;,
DOBREV (2002), n&o tiveram suas contribuicbes minimizadas uma vez que
nenhuma acéao foi tomada para tal fim.

Foram criadas configuragdes que possibilitaram uma elevada exposi¢ao as
interferéncias, por outro lado, outras configuragdes tiveram uma blindagem e um
circuito de realimentacao adicionada de tal maneira que os efeitos dos artefatos
pudessem ser minimizados ao maximo.

Os resultados obtidos referente a interferéncia de fontes externas ao
Bioamplificador corroboram com os estudos de MEETING VAN RIJN et al.(1996);

WEBSTER (1992) e de DASKALOV; DOBREYV (2002).
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5.4 Processamento Digital Aplicado aos Sinais do ECG

Um sinal de ECG pode normalmente ser detectado com amplitude de 0,5 a
5 mV, mas gravagoes fora dessa faixa podem ocorrer pelo posicionamento dos
eletrodos e das variagdes na conducédo elétrica. Uma melhora na qualidade do
sinal é obtida pela amplificacao feita pelo Bioamplificador antes da conversao do
sinal de analogico para digital para ser processado no microprocessador

(MALINOWSKI, 2003; AAMI 13,2002; IFEACHOR, 1995).

Portanto para a analise da relagao sinal ruido foi selecionado trés faixas:
a) De 0,5 a 40 Hz para captar os principais componentes do ECG;
b) De 40 Hz a 70 Hz para captar interferéncias da rede elétrica;

c) Acima de 70 Hz para captar as interferéncias de alta frequéncia.

A relacao sinal/ruido foi calculada como sendo a relagdo da varidncia do
sinal filtrado na faixa de 0,5 a 40 Hz e a variancia do sinal na faixa de 40 a 70 Hz.

Segundo JADVAR et al. (1991) e DAI et al.(1998) os principais
componentes do ECG encontra-se na faixa espectral de 0,5 a 40 Hz
Componentes abaixo de 0,5 Hz s&do devido a interferéncia de respiracao,
movimentos dos musculos e outros artefatos de baixa frequéncia. Componentes
do ECG acima de 40 Hz sdao degradados pelas interferéncias externas em

Bioamplificador de baixa qualidade.
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5.5 Analise dos Resultados obtidos dos sinais do ECG

De acordo com os resultados obtidos neste trabalho, podemos observar
uma variagdo consideravel na relagdo sinal/ruido entre as 13 configuragdes
apresentadas no ANEXO A.

Podemos ressaltar para o fato de que a relagao sinal/ruido também sofreu
um acréscimo positivo a medida que incrementamos as configuragdes com
blindagens e um sistema de realimentagdo, o que reforca os resultados
mencionados na literatura por outros pesquisadores MEETING VAN RIJN et
al.(1996) , WEBSTER (1992) e DASKALOV; DOBREV(2002).

Ressaltamos que a configuragédo da coleta do ECG6 foi a que apresentou a
menor relagdo sinal/ruido ja a configuracdo da coleta do ECG13 foi a que
apresentou a melhor relagéo sinal/ruido validando também que essa configuragcéao
classica ja estudada por varios outros pesquisadores permaneceu sendo a de
melhor desempenho (MEETING VAN RIJN et al.,1996).

Apesar das diferengas de sinal/ruido ja mencionadas anteriormente,
observou-se claramente nos graficos que os sinais de ECG na faixa de 0,5 a 40

Hz apresentaram-se semelhantes uns com os outros.

5.6 Algoritmo para Detecc¢ao do Intervalo RR

O algoritmo descrito no ANEXO B baseado no algoritmo proposto por
TOMPKINS: PAN (1985) mostrou ser bastante eficiente quando utilizado para
sinais de ECG com baixa relagao sinal/ruido. Através da inspec¢ao visual no grafico

de localizagdo da onda R n&o foi observado nenhum erro de localizagdo da onda
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R para os sinais de ECG adquiridos usando todas as 13 configuracbes do
Bioamplificador descritos no ANEXO A.

O algoritmo desenvolvido foi testado para sinais de ECG adquiridos de
outros equipamentos mostrando ser bastante resistente a interferéncia externa e
funcionou corretamente para sinais de ECG adquiridos com eletroestimulacéo.

O fato do algoritmo proposto para a detecgdo do intervalo RR funcionar
corretamente para sinais de ECG com baixa relagcéo sinal/ruido indica que nao é
necessario a utilizagdo de Bioamplificadores sofisticados para a deteccdo do
intervalo RR.

Contudo para a analise mais complexa do sinal de ECG que leva em
consideracédo os componentes de frequéncia superior a 40 Hz sugere-se as
seguintes recomendagdes:

a) Uso de Bioamplificador com alta rejeicdo de modo comum e alta
impedancia de entrada;

b) Blindagem do Bioamplificador e dos cabos dos eletrodos;

c) Uso do amplificador de retroalimentagao;

d) Utilizacao de baterias para alimentar o bioamplificador;

e) Utilizagdo de um notebook usando baterias internas durante a
aquisicao dos sinais;

f) Adquirir os sinais em ambiente de baixa interferéncia

preferencialmente longe da rede elétrica.



92

6 Conclusdes

O avanco na medicina tem suporte no avango tecnoldgico e cientifico
associado ainda a questdo do conhecimento compartilhado caracterizando a
condi¢cao fundamental da multidiciplinaridade, sem contudo perder o foco de que
tudo dever convergir para a melhoria da qualidade de vida do ser humano.

Focando nessa premissa esse trabalho, procurou através de um método
nao-invasivo processar sinais bioldgicos proveniente de coletas contaminadas por
ruidos e interferéncias. Procurou também estabelecer uma relagdo com a literatura
classica e comparar os resultados. Com essa finalidade foi projetado um
Bioamplificador, e um programa para processamento do sinal de ECG, calculo da
relacdo sinal/ruido e para a detecgao do complexo QRS.

Na elaboracdo do projeto eletrbnico do Bioamplificador um parametro
relevante considerado foi a redugao da tensdo de modo comum, uma vez que
essa tensao tem origem intrinseca, isto €, surge no paciente e na cablagem, mas
pode ser minimizada com a utilizacdo de amplificador de instrumentacao. Isto
impossibilita acdes concretas para minimizar essa por¢gdo na contribui¢cao total da
tensdo de modo comum, sendo que fatores que colaboram para minimizar sao os
parametros de CMRR fornecido pelo fabricante e da faixa de frequéncia de
trabalho.

Verificou-se que outras fontes que colaboraram para o aumento da tenséo
de modo comum foram as configuragbes pobres em blindagens e que nao
dispunham de dispositivos de realimentacao.

Notou-se que, para configuragdes que fizeram uso de blindagens, a

interferéncia e o ruido que colaboravam para um aumento da tensdo de modo
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comum foram minimizados quando comparados com configuragdes pobres em
blindagens. Essa condi¢cado de redugao tornou-se ainda mais pronunciada quando
adicionamos no circuito uma realimentagdo que minimizou ainda mais os efeitos
da tensao de modo comum. Nesta condi¢cdo os valores da relacéo sinal/ruido séo
bem mais favoraveis do que nas outras configuragdes. Demonstrando dessa
forma que um desempenho satisfatério no processo de coleta de sinais biologicos
foi atingido, segundo resultados obtidos, nas configuragdes onde foi possivel a
combinacao de blindagens e dispositivos de realimentagéo.

Os sinais biologicos submetidos ao processamento digital de sinais
(algoritmo de filtragem) apresentaram valores diferentes, isso foi evidenciado
pelos resultados da relacao sinal/ruido. A diferenca se deu pelo fato de que os
sinais foram coletados de diferentes configuracbes com contribui¢cdes individuais
diferentes na composicéo total do sinal processado. Porem, devido ao uso de
técnicas digitais de processamento de sinais, observa que nao houve nenhum
comprometimento e nem perda de informacao.

Podemos desta forma podemos inferir que, de acordo com os resultados
obtidos, a elaboracdo de um projeto de Bioamplificador robusto combinada com
circuitos de realimentacdo que promoveram uma efetiva minimizacéo da tensao de
modo comum. Entretanto, foi a aplicagao de técnicas digitais de processamento de
sinais que permitiu que as informacdes fossem extraidas mesmo em sinais pobres
independentemente da qualidade dos sinais amostrados. Conclui-se que a
utilizagao de técnicas digitais permite o uso de bioamplificadores com baixo nivel

de sofisticagao
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Anexos
ANEXO A
Neste anexo sdo apresentadas as diversas configuracbes do
Bioamplificador utilizados para a aquisicdo do sinal de ECG. Para cada
configuragao é apresentado os sinais de ECG ap6és filtrados nas seguintes faixas:
a) Filtro passa-alta (PA), Butterworth de 4% ordem, com frequéncia de
corte em 0,5 Hz;
b) Filtro passa-faixa (PF), Butterworth de 42 ordem, com frequéncias de
corte em 0,5 e 40 Hz;
c) Filtro passa-faixa, Butterworth de 42 ordem, com freqiéncias de corte
em 40 Hz e 70 Hz;
d) Filtro passa-alta, Butterworth de 42 ordem, com frequéncia de corte em

70 Hz.

Sao apresentados também para cada configuragédo os desvios padrao, a
variancia dos sinais de ECG filtrado nas diversas faixas espectrais e relacao

sinal/ruido.
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Grafico 1 C - ECG1 filtro PF em 40 e 70 Hz Grafico 1 D - ECG1 filtro PA em 70 Hz
Tabela 4 - Dados Referente a Coleta do ECG1

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1261 0,0159
0,5 até 40 0,1210 0,0146
40 até 70 0,0200 0,0004
>70 0,0150 0,0002
Rel. S/R 24,3356
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Figura 47: Configuragao da coleta do ECG 2
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Grafico 2 C - ECG2 filtro PF em 40 e 70 Hz Grafico 2 D - ECG2 filtro PA em 70 Hz

Tabela 5 - Dados Referente a Coleta do ECG2

Freq. (Hz) Std Std”2

>0.5 0,1329 0,0177
0,5 até 40 0,1284 0,0165
40 até 70 0,0193 0,0004
>70 0,0166 0,0003
Rel. SIR 23,5702

99



cLoild ) |

Figura 48: Configuragao da coleta do ECG 3
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Grafico 3 D - ECG3 filtro PA em 70 Hz

Tabela 6 - Dados Referente a Coleta do ECG3

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1310 0,0172
0,5 até 40 0,1257 0,0158
40 até 70 0,0216 0,0005
>70 0,0154 0,0002
Rel. S/IR 22,5728
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Tabela 7 - Dados Referente a Coleta do ECG4

Freq. (Hz) Std Std~2
>0.5 0,1337 0,0179
0,5 até 40 0,1236 0,0153
40 até 70 0,0218 0,0005
>70 0,0362 0,0013
Rel. S/R 8,5052




Figura 50: Configuragao da coleta do ECG5
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Grafico 5 D - ECG5 filtro PA em 70 Hz

Tabela 8 - Dados Referente a Coleta do ECG5

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1365 0,0186
0,5 até 40 0,1227 0,0150
40 até 70 0,0396 0,0016
>70 0,0374 0,0014
Rel. S/IR 5,0044
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Grafico 6 C - ECG6 filtro PFem 40 e 70 Hz  Grafico 6 D - ECG6 filtro PA em 70 Hz

Tabela 9 - Dados Referente a Coleta do ECG6

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1475 0,0217
0,5 até 40 0,1213 0,0147
40 até 70 0,0276 0,0008
>70 0,0569 0,0032
Rel. S/R 3,6790
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Tabela 10 - Dados Referente a Coleta do ECG7

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1216 0,0148
0,5 até 40 0,1152 0,0133
40 até 70 0,0285 0,0008
>70 0,0135 0,0002
Rel. S/IR 13,3044
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Grafico 8 C - ECGS filtro PF em 40 e 70 Hz Grafico 8 D - ECGS filtro PA em 70 Hz

Tabela 11 - Dados Referente a Coleta do ECGS8

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1279 0,0163
0,5 até 40 0,1199 0,0144
40 até 70 0,0288 0,0008
>70 0,0196 0,0004
Rel. S/IR 12,0057
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Wi '.W Wy M

5 3 7 8 ] 10 1 12 13 7]
Tierga (m5)

Grafico 9 A - ECG9 filtro PA em 0,5 Hz

L & T 8 9 0 1 12 13 14
Tensdo (mS)

04

3 7 ] ] ] 1 [F] 13 W
Tarrpo (mS)

Grafico 9 B - ECG9 filtro PF em 0,5 e 40 Hz

Tomsde ()

G B 7 B El 1a " 12 13 (1]
Terga (mS)
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Tabela 12 - Dados Referente a Coleta do ECG9

Freq. (Hz) Std Std”+2

>0.5 0,1232 0,01518
0,5 até 40 0,1180 0,0139
40 até 70 0,0201 0,0004
>70 0,0170 0,0003
Rel. S/IR 19,8521
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Figura 55: Configuragao da coleta do ECG10
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Grafico 10 C - ECG10 filtro PF em 40 e 70 Hz Grafico 10 D - ECG10 filtro PA em 70 Hz

Tabela 13- Dados Referente a Coleta do ECG10

Freq. (Hz) Std Std~2

>0.5 0,1161 0,0135
0,5 até 40 0,1106 0,0122
40 até 70 0,0207 0,0004
>70 0,0166 0,0003
Rel. S/R 17,4243
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Tabela 14 - Dados Referente a Coleta do ECG11

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1350 0,01822
0,5 até 40 0,1284 0,0165
40 até 70 0,0285 0,0008
>70 0,0160 0,0002
Rel. S/IR 16,5032
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Tabela 15 - Dados Referente a Coleta do ECG12

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1380 0,0190
0,5 até 40 0,1334 0,0178
40 até 70 0,0194 0,0004
>70 0,0440 0,0019
Rel. S/IR 7,7358
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Grafico 13 B - ECG13 filtro PF em 0,5 e 40 Hz
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Grafico 13 C - ECG13 filtro PF em 40 e 70 Hz Grafico 13 D - ECG13 filtro PA em 70 Hz

Tabela 16 - Dados Referente a Coleta do ECG13

Freq. (Hz) Std Std”2
>0.5 0,1234 0,0152
0,5 até 40 0,1196 0,0143
40 até 70 0,0167 0,0003
>70 0,0103 0,0001
Rel. S/R 35,7555
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ANEXO B

PROGRAMA PARA FILTRAGEM E CALCULO DOS INTERVALOS RR
Programa Principal

function varargout = filtrodig(varargin)

% FILTRODIG Application M-file for filtrodig.fig

% FIG = FILTRODIG launch filtrodig GUI.

% FILTRODIG('callback_name', ...) invoke the named callback.

% Last Modified by GUIDE v2.0 22-Jun-2007 15:36:45
if nargin == 0 % LAUNCH GUI
fig = openfig(mfilename,'reuse’);

% Use system color scheme for figure:
set(fig,'Color',get(0,'defaultUicontrolBackgroundColor"));

% Generate a structure of handles to pass to callbacks, and store it.
handles = guihandles(fig);
guidata(fig, handles);

if nargout > 0
varargout{1} = fig;
end

elseif ischar(varargin{1}) % INVOKE NAMED SUBFUNCTION OR CALLBACK

try
if (nargout)
[varargout{1:nargout}] = feval(varargin{:}); % FEVAL
switchyard
else
feval(varargin{:}); % FEVAL switchyard
end
catch
disp(lasterr);
end

end

%| ABOUT CALLBACKS:
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%| GUIDE automatically appends subfunction prototypes to this file, and
%| sets objects' callback properties to call them through the FEVAL

%| switchyard above. This comment describes that mechanism.

%|

%| Each callback subfunction declaration has the following form:

%| <SUBFUNCTION_NAME>(H, EVENTDATA, HANDLES, VARARGIN)
%|

%| The subfunction name is composed using the object's Tag and the
%l| callback type separated by ' ', e.g. 'slider2_Callback’,

%| 'figure1_CloseRequestFcn', 'axis1_ButtondownFcn'.

0/0|

%| H is the callback object's handle (obtained using GCBO).

0/0|

%| EVENTDATA is empty, but reserved for future use.

%l

%| HANDLES is a structure containing handles of components in GUI using
%l| tags as fieldnames, e.g. handles.figure1, handles.slider2. This

%l| structure is created at GUI startup using GUIHANDLES and stored in
%l| the figure's application data using GUIDATA. A copy of the structure
%l| is passed to each callback. You can store additional information in
%l| this structure at GUI startup, and you can change the structure

%| during callbacks. Call guidata(h, handles) after changing your

%| copy to replace the stored original so that subsequent callbacks see
%| the updates. Type "help guihandles" and "help guidata" for more

%| information.

%|

%| VARARGIN contains any extra arguments you have passed to the
%l| callback. Specify the extra arguments by editing the callback

%| property in the inspector. By default, GUIDE sets the property to:

%| <MFILENAME>('<SUBFUNCTION_NAME>', gcbo, [], guidata(gcbo))
%| Add any extra arguments after the last argument, before the final

%l| closing parenthesis.

function varargout = pushbutton1_Callback(h, eventdata, handles, varargin)
set(handles.pushbutton4,'Visible', 'off')%Desabilita plotar entrada
set(handles.pushbutton5,'Visible', 'off')%Desabilita plotar sida
set(handles.pushbutton6,'Visible', 'off') %Desabilita salvar saida
ha1=handles.axes1; % Handle do painel 1

axes(ha1);

cla %Limpa painel inferior

[arq1 diret1]=uigetfile("*.*','Todos Arquivos');
xx= load([diret1 arq1]); % Carrega arquivo de entrada
hfe=figure(matent);



uiwait(hfe) %Chama tela para definir a primeira coluna
close(hfe)

load fildad % Carrega arquivo auxiliar de dados

[nL nc]=size(xx);

switch fildad.tc

case 1 % Primeira coluna eh de tempo em miliseg.
temp=(xx(:,1)/1000); % Converte tempo para segundo
xx(:,1)=[]; % Apaga a primeira coluna
fa=1/(abs(temp(2)-temp(1))); %Frequencia de amostragem

case 2 % Primeira coluna eh de tempo em seg.
temp=xx(:,1);
xx(:,1)=[]; % Apaga a primeira coluna
fa=1/(abs(temp(2)-temp(1)));%Frequencia de amostragem

case 3 % Primeira coluna eh de dado

fa=fildad.fa;

temp=((1:nL)/fa)’; % Cria vetor de tempo

end

ha2=handles.axes2;

axes(ha2); %Ativa painel superior

plot(temp, xx),grid,xlabel("Tempo em s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal de
Entrada’)

fildad.xx=xx; %Matriz de entrada

fildad.fa=fa; %

fildad.temp=temp; %Coluna de tempo

save fildad fildad %Salva dados auxiliares

set(handles.pushbutton2,'Visible', ‘on') %Habilita icone de Filtragem
set(handles.pushbutton8,'Visible', 'on') %Habilita icone de Compatacao
set(handles.pushbutton9,'Visible', ‘on') %Habilita icone de Deteccao do Pico R

function varargout = pushbutton2_Callback(h, eventdata, handles, varargin)
load fildad

fildad.xy=0;

save fildad fildad

hfe=figure(entdados); %Tela para entrar dados de filtragem

uiwait(hfe)

close(hfe)

load fildad

hfs=figure(seltempo); %Tela para selecionar tempo e colunas
uiwait(hfs)
close(hfs)
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ha1=handles.axes1;
axes(ha1); % Ativa painel inferior
load fildad

w1=2*fildad.f1/fildad.fa; %Calcula frequencia de corte inferior
w2=2*fildad.f2/fildad.fa; %Calcula frequencia de corte superior
switch fildad.tf %testa tipo de filtro
case 1

[b a]=butter(fildad.of,w1,'high');% Define filtro passa altas
case 2

[b a]=butter(fildad.of,fildad.f1); % Define filtro passa baixas
case 3

[b a]=butter(fildad.of,[w1 w2]); % Define filtro passa faixa
case 4

[b a]=butter(fildad.of,[w1 w2],'stop'); % Define filtro rejeita faixa
case 5

a=1;

b=(ones(1,fildad.mv))/fildad.mv; % Define filtro media movel
end

yy=[l;

id=find(fildad.temp>=fildad.tinic & fildad.temp<=fildad.tfim); %Define faixa de
tempo

for i=fildad.col

sf=filtfilt(b,a,fildad.xx(id,i)); %Filtra as colunas selecionadas

yy=lyy sfl;

end

if fildad.tf==6
yy=fildad.xx(id,fildad.col); %Gera matriz de saida sem filtrar
end

fildad.yy=yy; % Salva matriz de saida
fildad.tempy=fildad.temp(id); % Salva vetor de tempo
save fildad fildad

plot(fildad.temp(id),yy),grid,xlabel('Tempo em s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal

Processado')

set(handles.pushbutton4,'Visible', 'on') % Habilita icone de Plotar Entrada
set(handles.pushbutton5,'Visible', 'on') % Habilita icone de Plotar Saida
set(handles.pushbutton6,'Visible', 'on') % Habilita icone de Salvar Saida

%
% Plotar a entrada
%
load fildad

fildad.xy=0; %Define xy como entrada
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save fildad fildad
function varargout = pushbutton4_Callback(h, eventdata, handles, varargin)

hfe=figure(seltempo) % Ativa tela de selecao de tempo
uiwait(hfe)
close(hfe)

ha1=handles.axes2,;

axes(ha1); %Ativa painel superior

load fildad

id=find(fildad.temp>=fildad.tinic & fildad.temp<=fildad.tfim); %Seleciona janela de
tempo

plot(fildad.temp(id), fildad.xx(id,fildad.col)),grid,xlabel('Tempo em
s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal de Entrada’)

%
% Plotar a Saida
%
function varargout = pushbutton5_Callback(h, eventdata, handles, varargin)
load fildad

fildad.xy=1; %Define xy como saida

save fildad fildad

hfe=figure(seltempo); %Abre tela de selecao de tempo e colunas
uiwait(hfe)
close(hfe)

ha1=handles.axes1;

axes(ha1); %Ativa painel inferior

load fildad

id=find(fildad.tempy>=fildad.tinic & fildad.tempy<=fildad.tfim); % Seleciona tempo
plot(fildad.tempy(id), fildad.yy(id,fildad.col)),grid,xlabel('Tempo em
s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal de Saida')

%
% Salvar a saida
%
function varargout = pushbutton6_Callback(h, eventdata, handles, varargin)
load fildad

fildad.xy=1; %Define xy como saida

save fildad fildad

hfa=figure(nomarq);%Abre tela para entrar com o nome do arquivo
uiwait(hfa)
close(hfa)

hfe=figure(seltempo);%Abre tela de selecao de tempo e colunas
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uiwait(hfe)
close(hfe)

ha1=handles.axes1;

axes(ha1); %Ativa painel inferior

load fildad

id=find(fildad.tempy>=fildad.tinic & fildad.tempy<=fildad.tfim);% Seleciona tempo
plot(fildad.tempy(id), fildad.yy(id,fildad.col)),grid,xlabel('Tempo em
s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal de Saida')

sai=[]

sai=[fildad.tempy(id), fildad.yy(id,fildad.col)] %Cria matriz de saida. Primeira coluna
eh de tempo em seg.

nvar=fildad.na; % Nome do arquivo de saida

eval([nvar '=sai;'])

save([nvar ".txt'],nvar,'-ascii')

save sai.txt sai -ascii %Salva matriz de saida no formato TXT

%
% Compactar a entrada
%
function varargout = pushbutton8_Callback(h, eventdata, handles, varargin)

load fildad
fildad.xy=0; %Ativa xy como saida
save fildad fildad

hfe=figure(compac); %Ativa tela para entrar dados de compactacao
uiwait(hfe)
close(hfe)

hfs=figure(seltempo); %Tela para selecionar tempo e colunas
uiwait(hfs)
close(hfs)

load fildad

id=find(fildad.temp>=fildad.tinic & fildad.temp<=fildad.tfim);% Seleciona janela de
tempo

[fildad.tempy, fildad.yy]=wavcomp(fildad.temp(id),fildad.xx(id,fildad.col),fildad.gc);
% funcao de compactacao

save fildad fildad

ha1=handles.axes1;

axes(ha1); %Seleciona area de plotagem (Inferior)
plot(fildad.tempy, fildad.yy),grid,xlabel('Tempo em
s'),ylabel('Intensidade’),title('Sinal Compactado')

set(handles.pushbutton4,'Visible', 'on') %Habilita icone de plotagem de entrada
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set(handles.pushbuttonb,'Visible', 'on') %Habilita icone de plotagem de saida
set(handles.pushbutton6,'Visible', 'on') %Habilita icone de salvar saida

% %
% Detetar pico R %
% %

function varargout = pushbutton9_Callback(h, eventdata, handles, varargin)
hfe=figure(seltempo); %Ativa tela de de selecao de tempo

uiwait(hfe)

close(hfe)

load fildad

id=find(fildad.temp>=fildad.tinic & fildad.temp<=fildad.tfim); %Seleciona janela de
tempo

ty=fildad.temp(id);

yy=fildad.xx(id,fildad.col);

[posr]=detpicor(yy,fildad.fa); %chama a funcao detpicor para detectar a posicao
dos Picos R

ha1=handles.axes1;

axes(ha1); %Ativa painel inferior

cla

plot(ty,yy,'d",ty(posr),yy(posr),r'),grid,xlabel("Tempo em
s'),ylabel('Intensidade’),title('Posicao da Onda R')

fildad.posr=posr;

fildad.yy=yy;

fildad.tempy=ty;

save fildad fildad

Programa para a Localizagao do Pico R

function [pos_r]=detpicor(x1,fs)

% function [tn, pos_r]=detpicor(x1,fs)

% Esta funcao tem como entrada um sinal ECG (x1) que foi amostrado a uma taxa
defsHze

% calcula a localizacao do pico R do complexo QRS (pos_r)

wh=2%0.2/fs; % Frequencia de corte

[bh,ah]=butter(4,wh,'high’);

x1=filtfilt(bh,ah,x1); % Filtro passa-altas com freq. de corte em 0.2 Hz

% ------- Adicao de um sinal constante no inicio e final do sinal original --------
dly=floor(0.2*fs); %Janela de tempo de 200 ms

inic=[];

fim=[];

inic(1:2*dly)=x1(1);
inic=inic";
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fim(1:2*dly)=x1(end);

fim=fim";

x=[inic; x1; fim]; %Adiciona um trecho constante de 400 ms no inicio e no final do
sinal original

cp=length(x); %comprimento do sinal modificado em pontos

tn=([0:cp-1]/fs)"; %Vetor de tempo em segundo

w1=2*0.5/fs; %Primeira frequencia de corte
w2=2*40/fs; %Segunda frequencia de corte
[b,a]=butter(4,[w1 w2]);

xf=filtfilt(b,a,x);

% ------- Filtro Passa Faixa de 5 a 20 Hz --------
w1=2*5/fs; %Primeira frequencia de corte
w2=2*20/fs; %Segunda frequencia de corte
[b,a]=butter(4,[w1 w2]);

xf1=filter(b,a,x);

%---- Diferenciador e modulo ao quadrado--------
b=[210-1-2];

a=1/2;

xf2=filter(b,a,xf1);

xf3=xf2./2;

% ------ Media Movel de 0.2 seg ----------
timew=.2; % avanco da janelade 0.2 s
Nw=fix (timew*fs);
if rem (Nw,2)
Nw=Nw+1;
end
b=(1/Nw)*ones(1,Nw);
a=1;
xf4=filter(b,a,xf3);

linear=mean(xf4);
id=find(xf4>linear); %seleciona os valores acima do linear

% ------ Adianta a janelas de 100 ms -------
xf5=zeros(cp,1);
xf5(id-floor(dly/2))=1;

Yo---=---- Determina o inicio da janela
xf6=[0; xf5(2:end)-xf5(1:end-1)];
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idi=find(xf6>.5); %Posicao do inicio da janela
xf7=zeros(cp,1);
xf7(idi)=1; % Vetor que indica o inicio da janela

%Procura o pico na janela de 200 ms
pico=[];
for i=idi'
%dly1=fix(1.5*dly); %Define janela de tempo de 300 ms
somai1=sum(xf5(i:(i+dly-1))); % Determina se comprimento da janela eh menor
ou igual a 200ms
somaz2=sum(xf5(i:(i+2*dly-1))); % Determina se comprimento da janela eh maior
ou igual a 400ms

[m1, p1l=max(x(i:i+fix(0.2*fs))); % Calcula o valor maximo do sinal x na janela
de 0.2s

m2=min(xf(i:i+dly)); % Calcula o valor minimo sinal xf na janela de 0.2s

m3=max(xf(i:i+dly)); % Calcula o valor maximo do sinal xf na janela de 0.2s

if abs(m2)<abs(m3) & soma1==dly & soma2<2*dly% Elimina os picos
negativos, picos pequeno e picos grandes

pico=[pico; (i-1+p1)];

end

end

% Elimina o tempo trecho inicial e final
pico=pico-2*dly %Elimina trecho inicial
tn(1:2*dly)=[]; %Elimina trecho inicial
tn(end-2*dly+1:end)=[]; %Elimina trecho inicial
tn=tn-tn(1);

figure
plot(tn,x1,tn(pico),x1(pico),'r*'),grid,xlabel("Tempo em s'),ylabel('Intensidade ')
title('"Posicao do Pico da onda R'), axis tight

%Calcula o intervalo RR

rr=[];

for i=2:length(pico)
r=tn(pico(i))-tn(pico(i-1));
rr=[rr;r*1000];

end

trr=cumsum(rr)/1000; %Tempo em s

trr=(trr-trr(1))";

figure

plot(trr,rr), grid, title('RR"), xlabel('Tempo em s'), ylabel('RR em ms'),axis tight

save rr.txt rr -ascii

poS_r=pico;
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ANEXO C
Manual de operagao do programa
Este programa foi implementado especialmente para a validagao dos sinais
coletados pelo Bioamplificador desenvolvido para este trabalho. A seguir serdo
apresentadas as janelas que o usuario encontrara quando do manuseio deste
programa.
Inicialmente, logo apds o usuario ativar o programa filtrodig.m no ambiente

MatLab aparece a seguinte tela (Figura 59).
9 |Filtro Digital =13
Carregar Sinal

1,
08
0.6
04

021

o | 1 | 1 | | 1 1 1 |

08

06

0.4 -

Figura 59: Tela inicial

Ao pressionar o icone carregar sinal, a tela mostrada na Figura 60 sera

ativada para o usuario escolher o sinal de ECG a ser processado.



r

Todos Argquivos

Exarminar;

D

Documentos
recentes

Desktop

heus
docurmentos

b eviz locaiz de
rede

121

[© o B
E,j abc @detpimr.m réj jokal, bxk Ej] k2 bk
E] apcoo414.bet 2 )detpicorem 4] matent. fig #test.m
o argl £ e1.bxt $ matent.m = w
IE:’] arql.kxk |‘§j eln.kxk Eﬂ na @wavmmp.m
Elj arql_2 réj ez, bxt @namarq.ﬁg Elj x
Eﬂ arqz E’] e, bxt noMmarg.m W
arqd IE:’] 5. bxt |‘§j rr.kbxk Ef_'| Y
args,bxk Ej] eq.kxt Eﬂ sai Ej] w.bxk
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@detecqrs.m @Filtrudig.m réj k1 kxt
Marne do arquivo: | ﬂ & brir |
Arquivios do tpo: |,-'l'-.|| Files [*.7) J Cancelar

Figura 60: Seleg¢ao do programa

Para concluir a carga do sinal selecionado, o usuario devera escolher uma

das opgdes mostrada na Figura 61 e taxa de amostragem se for o caso.

e A primeira coluna é de tempo em mS;

e A primeira coluna € de tempoem S

e A primeira coluna n&o é de tempo.
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<} Matriz de Entrada

i A primeira coluna eh de tempo em ms
Selecione uma opcao (| A primeira coluna eh de tempo em zeq
& primeira coluna nao eh de tempo

Se a primeira coluna nao for de tempo digite

a tara de amostragemem em ciclos por seg. 1000

k. |

Figura 61: Selegcdo da matriz de entrada

Apos pressionar o icone OK o sinal selecionado sera apresentado no

primeiro painel (Figura 62) e as diversas op¢des de processamento serdo

ativadas.

2 Filtro Digital

Carregar Sinal Flltrar Sinal Compactar Pico R

Sinal de Entrada

[ntensidade

o = P [ = 10 1z T4 16 18 =0
Tempo em =

Figura 62: Botdo de opgao para filtrar sinal

Uma vez que foi feita a opgao de filtrar o sinal, uma outra tela (Figura 63)
aparece para ser carregada com os parametros adequados para a filtragem

desejada.



<} Entrada de Dados

Selecione o tipo do filtro

Pazza-baixaz
Pazza faiia
Rejeita faixa
Media movel
M ao filtrar

Digite a ordem do filtro 4
[Entre 2. 3. 4.5, 6. 7. 8]
Digite o walor da primeira frequencia 0.1

de corte [em Hz)

Digite o walor da zequnda frequencia 025
de corte [em Hz) ze for o cazo ’

Digite o numero de pontoz para
a media movel [ze for 0 cazo) 4

Ok

Figura 63: Escolha dos parametros do filtro
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Depois de confirmado, na sequéncia uma nova tela surge para carregar o

tempo inicial e final da amostragem, Figura 64.

Sunies &

Digite o Tempo [nicial o

[em seq.]

Digite o Tempo Final | 100
[em seq.] ’

MHumero de Colunaz |

Acione o botao Mumero de Colunaz
e zelecione az colunaz desejadas | 1
separadaz por virgula, Ex 1, 2.5

Ok

Figura 64: Escolha do intervalo da filtragem
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Aparece uma janela com o resultado, Figura 65: O sinal original e o filtrado

2 | Filtro Digital =1l

Carregar Sinal Flltrar Sinal | Compactar I Pico R | Flotar Entrada Flotar 5 aida | Salvar Saida |
Sinal de Entrada
1o ; : : : : : : T :
o /e e S S ROREt ok CEE) SEEEE P BRI EEEF TR Ry T .
@ H
= H
&= H
= H
= Y B R B B Ry (EEEEE EEFLE] EEREE EELEE FEREE ST T REGhE CEEER] EEREE EEEE EEES
= i
(TR EEES) GRGEE Skt CEEEE (bt SRoE: EREE SRLrr, Shoit Eecht SEES Shek AEEEE SECEE EEEEL EEEEE SR SRR EEESE ST BN —
05 i i i i i i i i i
o 2 4 B =1 10 12 14 16 18 20
Tempo em s
Sinal Processadn
il T T T T T T T T T
e (S i Rt EEES et S e R e EREee EEE Y (R Ter SRR St e et R B S R R —
= H
= H
= :
= A A | FUE LR 1
0.5 i i i i i i i i i
u] 2 4 =1 g 10 12 14 18 18 20
Tempo em =

Figura 65: Janela com o resultado da filtragem

Para calcular o intervalo RR o usuario devera pressionar o icone Pico R
mostrado na Figura 65. A janela da Figura 66 sera apresentada.

T )

Dhgite o Tempo Tnicial o

[em =eq.]

Dligite o Tempo Final | 10.0
[em =zeq.] ’

Murera de Colunas |

Acione o botao Mumero de Colunas
e zelecione as colunas desejadas | 1
zeparadas por virgula, Ex: 1.2.5

Ok

Figura 66: Escolha do intervalo da filtragem para a detec¢ao automatica do pico R
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Em seguida, o usuario devera selecionar o tempo inicial e final para o
processamento e pressionar o icone OK. O sinal processado sera apresentado no
painel dois e a posi¢cao de pico R é indicado por um asterisco conforme mostrado

na Figura 67.

- | Filtro Digital

Carregar Sinal Flitrar Sinal Compactar Pico R Platar Entrada Platar 5aida Salvar Saida ‘

Sinal de Entrada

Intensidade
[m]
m

T
i
;
1
T
!
3
|
;
!
i
H
|
K
'
|
i
"
H
H
H
i
|
|
0
|
H
1
!
7
H
i
"
|
H
|
T
H
H
|

05 i i i

Tempo em =

Fosicao da Onda R

Intensidade

05 L

Tempo em s

Figura 67: Janela com o resultado da filtragem, identificando os picos RR

Finalmente o programa apresenta os intervalos RR em fungado do tempo

mostrado na figura 68.
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<} Figure No. 2
File Edit W“iew Insert Tools window Help

D dE M A2, 250

550

580

840

830

Termpo em s

Figura 68: Janela com os intervalos RR em fungao do tempo





