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Resumen

Múltiples trabajos en el campo de rehabilitación y biomecánica, particularmente
en el desarrollo de prótesis de mano, se ven beneficiados por sistemas que permitan
la captura y el procesamiento de las señales electromiográficas (EMG) del antebrazo.
A pesar de esta necesidad, pocos son los trabajos que han logrado una solución que
contemple un sistema compacto de múltiples sensores EMG, portátil y con una alta
capacidad de procesamiento. Por lo tanto, en este trabajo se ha diseñado e implementado
un sistema embebido con un arreglo de ocho sensores EMG secos, para la lectura y
el procesamiento de señales musculares EMG del antebrazo. Cada sensor tiene una
ganancia de 1000, un rango de frecuencia por canal entre 16Hz y 2674Hz, y un ruido
base de entre ±0.015V. El sistema ha sido evaluado con un voluntario con amputación
transradial, para el reconocimiento de gestos de mano y control de un brazo robótico.
Donde se obtuvieron valores de precisión alrededor de 94.80%, con una implentación
lineal de SVM multiclase para estimar cinco gestos de mano. Se concluye que el sistema
es una herramienta utilizabable en pruebas de adquisición de datos, reconocimiento de
gestos o en el desarrollo de prótesis de miembro superior.
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Índice de Tablas

2.1 Impedancias de diferentes electrodos [2]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
2.2 Lista caracteristias de diferentes sistemas portátiles de sensores EMG para
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Introducción

La señal electromiográfica (EMG) es la representación del campo eléctrico generado
por la polarización y despolarización de la parte exterior de la membrana de las fibras
musculares, producto de un est́ımulo del sistema nervioso o de una fuente externa. Esta
señal se caracteriza por contener información relacionada a los patrones de excitación
de los músculos estimulados.

Su detección involucra el uso de electrodos intramusculares o superficiales, colocados
a cierta distancia de los músculos. Donde los primeros son utilizados principalmente en
estudios fisiológicos y cĺınicos, mientras que el uso de sensores superficiales esta orienta-
dos a aplicaciones de control, ergonomı́a, análisis de esfuerzos, entre otros.

En los últimos años, el uso de algoritmos de “machine learning” (ML), ha hecho posi-
ble incrementar el espectro de aplicaciones de las señales electromiográficas superficiales
(sEMG). Este tipo de algoritmos permite analizar e interpretar con mayor facilidad,
patrones subyacentes de las señales EMG. Con los cuales es posible detectar múltiples
estados, como distintos gestos de mano, o niveles de fuerza de un músculo.

Múltiples áreas de investigación se benefician de la estimación de gestos y/o fuerza
de mano en base a señales EMG. Entre las áreas más favorecidas, se encuentran las
investigaciones de órtesis y prótesis de mano. Trabajos como [6] y [7], desarrollaron
aplicaciones orientadas a rehabilitación de manos, por medio de exoesqueletos y exo-
tendones. Estudios en prótesis como el trabajo [8][9], exploran el control de prótesis
de alto grado de destreza por medio de un arreglo de sensores EMG. Complementaria
a esta investigación trabajos como [10][11][12][13], han explorado el uso de ML para la
estimación de fuerza de dedos en personas con y sin discapacidad.

T́ıpicamente en estos estudios, se usan arreglos de sensores comerciales, conectados
a una plataforma de procesamiento. Dado que estos equipos no cuentan con una versión
portátil orientada al antebrazo y presentan un precio muy alto. Se ha impulsado el desar-
rollo de múltiples plataformas para la lectura de señales EMG del antebrazo [14][15][16],
aśı como su procesamiento. A pesar de este desarrollo, ninguno de los sistemas revisados
en esta investigación ha planteado una solución completa, que contemple fidelidad de
señal, reusabilidad, portabilidad y procesamiento en tiempo real.

Sin embargo, dentro del marco de soluciones comerciales, el sistema MYO [17], es
uno de los pocas soluciones globales desarrolladas. A pesar de su grandes prestaciones,
presenta sus limitaciones tanto en el ancho de banda, como en la baja resolución de las
señales sEMG, lo cual reduce la información obtenida de la EMG y consecuentemente
afecta negativamente los valores de estimación de algoritmos de estimación o de regresión.
Asi mismo, este producto se dejo de distribuir.

Por ello, este trabajo plantea diseñar e implementar un sistema de adquisición,
acondicionamiento y procesamiento de señales sEMG portátil con sensores reusable.
Orientado al antebrazo, el cual no cuente con las limitaciones de resolución y ancho de
banda del sistema MYO.

El trabajo esta dividido en cuatro secciones, primero se presenta el marco problem-
atico, donde se detalla la naturaleza del problema, su justificación y los objetivos traza-
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dos. Seguidamente, en los fundamentos teóricos, se detalla el origen y la generación de
la señal electromiográfica, asi como la base teórica de los electrodos superficiales y los
circuitos, para procesamiento y adquisción. Luego se presenta el diseño de los sensores
superficiales EMG en conjunto con el sistema embedido, detallando calculos, criterio de
selección de componentes y simulaciones. Seguidamente, se presenta, la implementación
y evaluación del prototipo desarrollado. Donde se detalla los criterios de la imple-
mentación de los componentes electrónicos y se evalua su la lectura y reconocimiento
de gestos con un voluntario con amputación transradial. Finalmente, se presentan las
conclusiones y recomendaciones.
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1 Marco Problemático

1.1 Problemática

En estudios ergonómicas, aplicaciones biomédicas de ortesis, protesis o aplicaciones
donde se requiere interpretar los gestos y/o la fuerza de la mano o dedos. Es común el
usos de sensores EMG superficiales, para registra la actividad muscular del antebrazo
y consecuentemente adquirir información con la cual luego predecir gestos o fuerza de
manos.

Sin embargo, en gran parte de estos estudios se hace uso de sensores húmedos, conec-
tados a un sistema de adquisición de señales, lo cuales por su naturaleza requieren
preparación, pueden ser incomodos en tomas de datos prolongadas, generar irritación y
dependiendo de la cantidad su posicionamiento puede ser demandante en tiempo. Como
respuesta, se han desarrollados sistemas embebidos que no solo incorporan sensores secos,
evitando los problemas previamente mencionados, sino también integran los mismos a
sistemas de adquisición y procesamiento de señales.

En el marco de esta investigación el sistema MYO es el único sistema o dispositivo
comercial que ofrece una solución integral: sistema de adquisición, acondicionamiento
y procesamiento, portátil para el antebrazo. Si bien, existen otras alternativas com-
erciales como los sensores secos Ottobock 13e200, estos no cuentan con una unidad de
procesamiento portátil o una estructura que integre a un arreglo de sensores.

El sistema MYO, es un dispositivo que logra un balance en portabilidad, calidad
de señal y procesamiento. Este, cuenta con 8 sensores sEMG secos, fabricados por
pequeñas placas de acero inoxidable, y un sensore inercial (3 acelerometros, 3 girosco-
pios y un sensor de posición de 3 ejes). Adicionalmente, cuenta con un microprocesador
( MK21FN1M0VMC12) orientado a realizar las tarea de transmisión y procesamiento de
datos en tiempo real, asi como tareas administrativas del sistema embebido.Debido a es-
tos componentes, y un empaque que permite facil uso y portabilidad, el sistema MYO, se
ha vuelto un dispositivo muy utilizado en reciente investigaciones [18][8][7][19][20][21][22].

A pesar de ello, el sistema MYO tiene sus limitaciones, como el ancho de banda
de las señales sEMG (las señales son sampleadas 200Hz perdiendo información entre
100 y 500 Hz), resolución de 8 bits cuando tipicamente se usan sistemas de 12bits para
el muestreo de estas señales, Lo cual puede mermar el universo de aplicaciones donde
se requiere mayor resolución o ancho de banda. Por último, este sistema se encuentra
descontinuado y su adquisición se encuentra limitada.

1.2 Estado del Arte

En estudios ergonómicos de mano y muñeca, existe la necesidad de analizar las fuerzas
generadas en la manipulación de herramientas[23], como tijeras, taladros, o martillos,
mecanograf́ıa, manipulación del ratón de la computadora, entre otros. Dado que el uso
de sensores en sobre las manos o dedos, puede alterar la lectura de las señales de interés,
la estimación de fuerzas de la mano, por medio de las señales EMG se ha convertido en
una alternativa potencial. Trabajos como [24][25], consideran una posibilidad, el estimar
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la fuerza de los dedos y mano, durante tareas manuales y con ello tener información
relevante de los esfuerzos realizados.

Asi mismo, aplicaciones de órtesis de mano, se benefician fuertemente de la esti-
macion de gestos de mano y fuerza en base a señales sEMG. Trabajos como [6] y [7],
desarrollaron aplicaciones orientadas ha rehabilitación de mano, por medio de exesquele-
tos y exotendones. Donde la fuerza de sujeción del exoesqueleto de mano, es estimada
con las señales sEMG, para realizar una rehabilitación bilateral [6]. Mientras que en [7],
la señal sEMG es usada par estimar apertura y cierre del sistema de tendones.

En contraste a estos trabajos, la investigación en el campo de las prótesis mioelectri-
cas, busca decodificar la intención del usuario con un alto grado de precisión. Estudios
con protesis como el trabajo en [9] desarrollo y controló una prótesis mioeléctrica de 6
grados de libertad por medio de un sistema embebido y un arreglo de 8 sensores EMG
desarrollado en [15]. En este, se estudiaron de forma comparativa discriminadores lin-
eales y ”support vector machine”, ambos algoritmo de ML, utilizados para la estimación
de gestos de mano. En esta misma dirección en [8] se controló una novedosa prótesis
de brazo y mano, montada por oseo-integración al brazo del paciente, controlada por el
sistema MYO [17]. Asi como este brazo, otras manos roboticas como [26][20], utilizan
al sistema MYO, para la estimación de gestos de mano y aplicaron algoritmo de ”ma-
chine learning” para la estimación de gestos. Complementario a estos estudios se han
desarrollado trabajos para la estimación de fuerza de los dedos, [10][11][12][13], con la
finalidad de incrementar las opciones dentro del control de protesis. Trabajos en esta
linea, siguiendo la tendencia, usan algoritmos de ML, para la generación de modelos y
la predicción de fuerzas de dedos.

Si bien los trabajos y/o estudios, en exoequeletos y prótesis de mano, asi como
los estudios ergonomicos, son los principales campos de uso de las señales sEMG del
antebrazo. Nuevas aplicaciones han aparecido con el creciente uso de algoritmo de ML y
el uso de arreglos de sensores sEMG. Estudios en reconocimiento de letras del lenguajes
señas como los trabajos de [27][19][28], con aplicaciones real time, pueden identificar
multiples letras e incluso oraciones del alfabeto de señas Americano [28].

Complementario a los trabajos con exoesqueletos, trabajos como [29] [30] han ex-
plorado el uso de entornos virtuales en conjunto con arreglos de sensores sEMG, para
detectar la flexión de los dedos, como parte de una rehabilitación lúdica. La cual busca
entrenar a pacientes de una forma mas eficiente y dinámica. Asi mismo, existen trabajos
orientados para la detección de tareas manuales. En [18], se utilizaron los sensores sEMG
y sensores inerciales del sistema MYO[17], para analizar y evaluar los movimientos de las
manos, durante su lavado. Los resultados fueron obtenidos haciendo uso algoritmos de
SVD y cadenas de Markov, mostraron una alta tasa de reconocimiento (98.3%), abriendo
puertas a más estudios con esta dirección.

Motivados por estas aplicaciones, se han desarrollado sistemas de adquisición, acondi-
cionamiento y procesamiento, a fin de facilitar la investigacion en estas lineas. Dentro
de este desarrollo, existen diferentes enfoques, como la miniaturización de los sistemas
electrónicos, usando ASICS, trabajos como los de [16][31], enfocaron su investigacion en
desarrollar un sistema de adquisición y acondicionamiento embebido en un solo circuito
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integrado. Logrando un gran ahorro de espacio, aśı como un bajo consumo energético.
El sistema desarrollado pod́ıa adquirir hasta 8 señales provenientes de sensores sEMG
húmedos. Asi mismo conto con un microcontrolador (ARM cortex M4) para el proce-
samiento y la estimación de gestos de manos, logrando X gestos de manos[31], sin
embargo, el sistema desarrollado no considero aspectos como la portabilidad sobre el
antebrazo.

En contraste a estos trabajos, [15] [32], desarrollaron un dispositivo embebido que
contaba con hasta 8 sensores EMG secos (conectores de cobre bañados en oro), llamado
”SJT-iMYO”. A fin de fijar los sensores se utilizó una carcasa fabricada por impresión
3D, y se adicionó un ADC para samplear las señales, asi como un módulo de bluetooth
para comunicación con la PC. El sistema era un anillo formado por las carcasas de cada
sensor interconectada por eslabones, la cual pod́ıa ser colocada fácilmente en el ante-
brazo y se manteńıa sujeto a presión. Adicionalmente, el sistema contaba con un bus de
datos para el envio de la data de los sensores a la PC, para su posterior estimación.Dada
la ausencia de un microcontrolador embebido, el sistema esta limitado a una PC. Otro
enfoque en esta ĺınea, ha sido el incremento de canales EMG, el trabajo de [33], desar-
rollo una propuesta que contaba con 16 canales. Proponiendo un arreglo de sensores con
un posicionamiento novedoso, el cual permitia una configuración diferencial, sin incre-
mentar la complejidad de la electrónica. El sistema funcionaba usando amplificadores
instrumentales que restaban las señales adquiridas por sensores húmedos modificados,
los cuales eran sujetados por una serie de cintas elásticas colocadas en el antebrazo. La
electrónica para la acquisición y acondicionamiento no se encontraba integrada al arreglo
de sensores, limitando su portabilidad.

Siguiendo esta ĺınea, en [14][34][35] se desarrolló la BioSleeve, el sistema contaba con
32 sensores sEMG diferenciales, aśı como 2 IMU. En la primera version [14] se utilizaron
16 sensores diferenciales secos de DELSYS. En el último prototipo se desarrollaron sen-
sores secos; los 32 sensores y los 2 IMUS fueron integrados en una manga elástica. La
alta cantidad de sensores permitia altos valores de precisión en la estimación de gestos,
orientado a aplicaciones de telemetŕıa, en el control de brazos robóticos y dispositivos
moviles. En contraste al uso de sensores secos y humedos en [36], utilizan microarreglos
de agujas. En este trabajo se utilizaron 2 microarreglos de 5x3, los cuales fueron inte-
grados a una carcasa fabricada por impresión 3d. Dicho sistema es un brazalete formado
por un semi-arco, flexible, el cual permite colocar los sensores en el antebrazo de forma
sencilla. El sistema propone el uso de un controlador asi como un modulo Bluetooth,
sin embargo estos dispositivos no estan integrados al brazalete. Finalmente, el sistema
evaluó la detección de gestos de manos estaticos (4 gestos), con un alto valor de presición
(90%).

Si bien se han desarrollado multiples sistemas y aplicaciones con diferentes enfoques,
ninguno de los sistemas revisados en este estado del arte, ha desarrollado una solución
completa, incluyendo fidelidad de señal, reusabilidad, portabilidad y procesamiento en
tiempo real. Sin embargo, dentro del marco de soluciones comerciales, el sistema [17], es
uno de los pocos dispositivos que tiene un solución global. A pesar de ello, esta solución
presenta sus limitaciones tanto en el ancho de banda de las señales sEMG (frequencia
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de sampleo 200hz), y una baja resolucion de 8bits.

1.3 Justificación

Numerosos estudios orientados a miembro superior, como estudios ergonómicos en mano,
desarrollo de exoesqueletos y prótesis de mano, rehabilitación, y más reciente, aplica-
ciones como detección del lenguaje de señas, telemetŕıa y tele operación de robots, es-
timación de tareas manuales, entre otros; utilizan las señales EMG del antebrazo para
sus aplicaciones y/o estudios.

La escasa existencia de dispositivos comerciales orientados a estas aplicaciones, aśı
como sus limitaciones, abre la puerta al desarrollo de sistemas en esta ĺınea. Donde se
puede incrementar el número de sensores, aśı como la calidad de las señales adquiridas,
ampliando el espectro de aplicaciones a desarrollar.

En el Perú la investigación y contribución cient́ıfica en estos dos grandes temas son
promovidos por: La Ley de Seguridad y Salud en el Trabajo (Ley 29783) y la Ley
General de la Persona con Discapacidad (Ley 29973). Por lo tanto esta investigación,
desarrollará un sistema embebido para el registro y procesamiento de señales EMG, que
podrá ser utilizada en esta ĺınea de investigación. Impactando fuertemente en temas de
rehabilitación de manos y dedos, por daños por derrame cerebral, aśı como en dispositivos
como prótesis y exoesqueletos de manos, entre otros.

1.4 Objetivos

1.4.1 Objetivo General

El objetivo de este trabajo es diseñar e implementar un arreglo de ocho sensores EMG
integrado a un sistema embebido, para la lectura y el procesamiento de señales EMG
del antebrazo en tiempo real, portátil y de fácil uso.

1.4.2 Objetivos Espećıficos

� Diseñar e implementar un sensor EMG superficial seco.

� Diseño e implementación de un sistema embebido para la adquisición y proce-
samiento de señales EMG del antebrazo.

� Implementar un algoritmo de reconocimiento de gestos, en el sistema embebido
para la predicción de gestos de mano.
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2 Fundamentos Teóricos

2.1 Fisioloǵıa Muscular

Los músculos esqueléticos o estriados, son los unicos, que permiten una contracción
voluntaria, gracias a esto, podemos desplazarnos a pie, nadar, escribir o tocar el piano.
Los músculos esqueleticos, son tejidos suave, conformados por filamentos de proteinas de
act́ın y miośın, las cuales tienen la capacidad de sobrelaparse, generando una contraccion
muscular. A su vez, esta contracción genera una fuerza la cual es transmitida a los
huesos por medio de los tendones, generando un desplazamiento en los huesos y con ello
su movimiento [1].

Un músculo esquelético esta compuesto por una numerosa cantidad de faśıculas que
envuelven grupos de fibras musculares. Estas fibras musculares estan compuestas por
miofibrillas arregladas en paralelo. Las miofibrillas a su vez estan compuestas por sar-
comeres arreglados en series. Estos últimos estan compuestos por la interdigitazión de
filamentos de act́ın y miośın (Figura 2.1).

Figura 2.1: Organización Jerárquica de los músculos esqueléticos. Modificado de [1]

2.1.1 Fibras Musculares

Las fibras esqueléticas musculares, son células con organismos similares a los de otras
células (Nucleo, mitocondreas, etc). Sin embargo, dada su función altamente especial-
izada, tambien presenta componentes altamentes especializados como las miofibrillas.
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Las fibras musculares, son elementos cilindricos con un diametro en el rango de (10um
100um) menor que el diametro de un cabello humano [1]. Donde su diametro es un
elemento crucial y caracteristico por dos razones. Primero, determina la fuerza de con-
tracción y segundo, su variación es un indicador de la variación del uso del músculo. La
longitud de la fibra tambien es un elemento altamente variable y esta en función de la
arquitectura del musculo. Esta tiene una alta influencia en la velocidad de contracción
muscular asi como la distancia de contracción. La unidad funcional mas larga de fil-
amentos contractiles, son las miofibrillas. Las miofibrillas son simplemente un hilo de
sarcomeres en series. Los cuales presentan un diametro aprox. 1um, considerando esta
dimensión, un fibra muscular puede contar hasta con 1000 miofibrillas en su interior,
organizadas en paralelos a lo largo de la misma. Sin embargo hay evidencia de que las
miofibrillas se puedan posicionar similar a las fibras de una soga. La unidad funcional de
contracción, miofibrillas, tambien puede dividirse en otras sub unidades, llamadas sar-
comeros. Los sarcomeros son elementos ordenados en serie, con un número en función
de la longitud y diametro de la fibra muscular. Siendo el elemento mas determinante
en el funcionamiento de las fibras. Los sarcomeros estan compuestos por filamentos
contractiles, llamados miofilamentos. Existen principalmenten dos tipos de elementos
contractiles dentro del sarcomero: gruesos y delgados. Estos filamentos, representan
grandes polimeros de las proteinas llamadas miosin y actin, respectivamente. La inter-
digitalización microscopica de estos filamentos es la responsable de la fuerza muscular y
el movimiento [1].

2.1.2 Unidad Motora

Las unidades motoras (UM) son la base de los músculos esqueléticos. Estan compues-
tas por una α-motoneurona, su axón y todas las fibras musculares innervadas por las
ramificaciones del axón ( Figura 2.2). Las fibras musculares inervadas por una partic-
ular motoneurona, manifiestan de forma casi idéntica caracteristicas bio-qúımicas, his-
toqúımicas y contractiles, en conjunto, estas definen el tipo de unidad motora. Basado en
sus propiedades fisiológicas, como la velocidad de contracción y fatigabilidad, pueden ser
de tres tipos: contracción rapida, fatigable (FF o tipo IIb), contracción rápida, resistente
a la fatiga (FR o tipo IIa) y contracción lenta (S o tipo I) [3].

La α-motoneurona, transmite impulsos electricos, provenientes del sistema nervioso,
por medio de sus ramificaciones, a cada unas de las fibras musculas [3].

Este est́ımulo genera una reacción electro-qúımica en la membrana de las fibras, en
donde un flujo de iones de sodio y potasio, atraviesan ida y vuelta la membrana de la
célula. Esto genera una diferencia de potencial, de corta duración, en una sección de la
membrana de la célula. La cual se genera en el punto insercción del axón con las fibras
muscular, y se desplaza a lo largo de la célula en ambos direcciones hasta llegar ambos
puntos finales. Este proceso de polarización y despolarización, es llamado potencial de
acción (PA).

Cuando una UM es est́ımulada, causa una leve contracción de todo el músculo y
la cuasi śıncrona generación de potenciales de acción en cada fibra muscular dentro de
la unidad motora. La superposición temporo-espacial, de estos potenciales de acción,
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es llamado potencial de acción de la unidad motora (PAUM). Este potencial de acción
va estar caracterizado por el tipo de fibra perteneciente a la unidad motora, donde los
tipos de fibras I y II, presentan un mayor potencial negativo, una tasa mas rápida de
polarización y depolarización y un menor tiempo de duración del potencial de acción.

Entre 20 − 50 unidades motoras, pueden ser encontradas en cualquier porción de
un músculo [37], distribuida de forma aleatorea y sobrelapadas entre si. Durante una
contracción muscular, múltiples unidades motores son repetidamente est́ımuladas, estos
est́ımulos tipicamente ocurren de forma aśıncrona para facilitar un movimiento suave y
evitar fatiga muscular.

Este patron de excitación resulta en una secuencia de PAUMs llamada tren de po-
tenciales de accion de la unidad motora (TPAUM) [37]. La suma de estos TPAUMs, y la
manera en como las unidades motoras se descargan, resulta en la señal electromiográfica.

Figura 2.2: Diagrama de una unidad motora. Modificado de [1]

2.2 Generación de la señal EMG

La señal EMG es el producto de la actividad eléctrica de las fibras musculares, registradas
por un electrodo, durante una contracción. Donde el origen o la fuente de la señal, se
encuentra en las zonas de depolarización de las fibras. Asi mismo, el tejido biológico,
que separa a las fuentes de los sensores es denominado volumen conductor, este, presenta
un conjunto de propiedades las cuales afecta la respuesta de las señales medidas. En
el caso de registros intramusculares el efecto del tejido entre los electrodos y las fibras
musculares es relativamente menor, debido a la pequeña distancia entre los electrodos
y la fuente. Sin embargo, para los registros con electrodos superficiales, el volumen
conductor tiene un gran efecto sobre los potenciales de acción de las fuentes.

2.2.1 Caracteŕısticas de la señal EMG

En contracciones voluntarias, un incremento en la amplitud de las señal EMG sugiere
un gradual recrutamiento de unidades motoras asi como una modulación de su tasa de
disparo, a fin de satisfacer la demanda de fuerza requerida. Asi mismo, el incremento
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de la frequencia promedio, del espectro de frecuencia, representa parcialmente el reclu-
tamiento adicional de unidades motoras superficiales de alto umbral, afectando altas
frecuencias del espectro de densidad de la señal EMG. Esta relación, se ha apreciado
de forma experimental, donde la amplitud de la señal EMG superficial de un músculo,
rectificada y filtrada, presenta una relación directamente proporcional con la fuerza del
mismo. Sin embargo, los cambios de la señal EMG superficial, no necesariamente se
atribuyen a cambios en el reclutamineto de UM o sus tasas de disparo. La amplitud
de la señal EMG es influenciada por potenciales de fibras individuales, el grado de sin-
cronización de las unidades motoras y la fatiga muscular[3].

Por otro lado, la respuesta en frecuencia de la señal EMG es influenciada fuertemente
por el volumen conductor. El cual tiene un efecto de filtro pasa bajos, atenuado de
forma proporcional a la distancia entre la fuente y los sensors superficiales. Asi mismo,
el uso de electrodos con una superficie activa pequeña, y de alta impedancia de entrada,
presentaran un mejor respuesta a las altas frecuencias y viceversa.

Por ello, el registro de señales EMG superficiales (sEMG) presenta un mayor con-
tenido en frecuencia por debajo de los 500Hz, el cual es mucho menor al presentado por
tomas de datos con agujas concentricas, o a estudios de fibras musculares indivuales, las
cuales presentan valores alrededor de 2KHz, y 10KHz, respectivamente. Asi mismo, la
amplitud de la señales grabadas dependen de los mismos factores fisiológicos que el con-
tenido en frecuencia, donde el factor mas importante es el tamaño del electrodo activo y
la distancia entre el electrodo y la fuente. Por ello la amplitud del potencial de acción de
una fibra muscular grabada con un electrodo de aguja, presenta una alta variabilidad,
0.3–10 mV.

2.2.2 Adquisición y procesamiento de las señales EMG superficiales

Indiferente del tipo de sensor, la señal generada por un electrodo, requiere de cierto
acondicionamiento analógico antes de ser digitalizada. La figura 2.3 muestra un diagrama
general de como una señal EMG superficial es adquirida y acondicionada.

La etapa de adquisición, consiste en convertir los flujos iónicos generados por las
fuentes en corriente eléctrica. Donde las caracteristicas de la fuente (diametro de las
fibras, tipo de fibras, etc.), el medio (grosor de piel, grandulas sudoŕıparas, foĺıculos,
etc) afectaran la magnitud y la respuesta en frecuencia, asi mismo la forma, el tamaño
y el tipo de electrodo.

La etapa de acondicionamiento, es un circuito analógico diseñado para minimizar
la presencia de ruido en la señal, y amplificar la señal a un nivel adecuado para su
digitalización. Esta etapa considera las propiedades del medio (interfase electrodo-piel),
la impedancia entre la fuente y los sensores, el ancho de banda de la señal, y los ruidos
presentes en el medio, asi como los ruido producto de la electronica. Posterior a esta
etapa, la señal es digitalizada y procesada.
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Figura 2.3: Diagrama de adquisición y acondicionamiento de un canal de EMG superfi-
cial

2.2.3 Fuentes de ruido en la señal EMG superficial

La señal EMG superficial esta sujeta a la interferencia de fuentes externas: motion
artifacts y crosstalk. Donde, Motion artifacts, son el producto del movimiento relativo
de los sensores con respecto a la fuente. Cuando un músculo realiza una contracción,
su longitud se reduce, con ello, el músculo, la piel, capas y el electrodo se mueven uno
respecto a otro, generando una señal de ruido en el sensor. El rango en frecuencia de
este tipo de ruido oscila entre 1-10Hz y tiene un voltaje comparable con la amplitud de
la señal EMG [38]. Los movimientos relativos, son principalmente dos: transversales y
laterales. El primero, es producto de la perdida parcial del contacto entre el sensor y
la piel, esto genera un cambio en la impedancia de acople en la interfase electrodo-piel,
tipicamente es ruido se da en sensores que no utilizan gel conductor. El segundo, es
producto de un mal acople mecánico que permite un movimiento relativo del sensor,
este movimiento puede inducir fricción cuando el sensor permanece en contacto con la
piel, y por el efecto triboelectrico, se puede acoplar carga al sensor y añadir una señal
no deseada [2]. Otro ruido, producto de los motion artifacts, ocurre por la diferencia de
potencial entre las capas de la piel. Sensores humedos, tipicamente, no pueden remover
este ruido, sin embargo, este se puede atenuar reduciendo la impedancia de la piel [39]
preparando la adecuadamente la piel o usando sensores capacitivos, los cuales no se ven
afectados por este tipo de ruido. El crosstalk, corresponde a la superposición es una señal
EMG no deseada, perteneciente a un músculo vecino, ajeno a la prueba o registro, la
cual causar interpretaciones incorrectas de la información registradas [40]. El crosstalk
depende de parametros fisiológicos [41] como su posición relativa durante su contracción
y su tamaño. Este puede ser minimizado eligiendo un tamaño de sensor adecuado asi
como variando cuidadosamente, la distancia entre electrodos.

Por último, dada la naturaleza del cuerpo humano, el cual se comporta como una
antena, acoplando radiación electro-magnetica en su superficie. Se da el acople de la
radiación de las fuentes de poder, como la linea de poder de 60Hz o 50Hz, la cual es
llamada interferencia de linea de poder [42]. Este ruido se encuentra presenta en todos
los sensores biopotenciales, y es una de las fuentes de ruido en modo común, el cual es
una fuente de ruido presente en sistemas de tomas de datos con multiples canales.
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2.3 Electrodos Superficiales

Figura 2.4: Diagrama de la interfase electrodo-piel, y modelo electrico de los sensores
húmedos y secos. Modificado de [2].

2.3.1 Interfase electrodo-Piel

El volumen conductor hace refenencia al tejido biológico que separa las fuentes de los
electrodos de detección, lo cual incluye el tejido muscular asi como la piel, en el caso del
registro de EMG superficial.

En la figura 2.5, se aprecian las tres capas de la piel. La capa más exterior, es la
epidermis, la cual presenta el rol mas importante en la interfase electrodo-piel. Este capa
a su vez consiste de 3 sub-capas, que se encuentran en constante regeneración[5]. Las
células crecen en la capa mas profunda stratum germinativum, conforme van creciendo,
las nuevas células desplazan a las células mas antiguas, hacia la siguiente capa, el stratum
granulosum, en esta capa las células comienzan a morir y perder su material nuclear.
Estas células muertas, son empujadas por las mas jovenes hacia la capa más exterior,
el stratum corneum. Es aqui donde las células se descomponen y se transforman en
una capa de material keratinoso. Asi mismo esta capa es conocida por ser una barrera
muy efectiva al paso de iones pequeños, por ello exhibe una alta resistencia eléctrica en
comparación a las otras sub-capas [43].

Por ello la epidermis es una capa de constante cambio, donde la sub-capa más exterior
conformada de material muerto con diferentes propiedades electricas que el tejido vivo.
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Figura 2.5: Sección de piel magnificada [3]

Las otras capas, de la piel contienen componentes vasculares y nerviosos de la piel,
asi como gandulas sudoŕıparas, foliculos capilares, etc. Estas capas son similares a otros
tejidos del cuerpo y, con la excepción de las grandulas sudoŕıparas, no presentan ninguna
caracteristica eléctrica particular en la piel.

2.3.2 Tipos de electrodos superficiales

2.3.2.1 Sensores Húmedos

A pesar de décadas de investigación en tecnoloǵıa de sensores de biopotenciales para apli-
caciones como la electromiograf́ıa superficial, electrocardiograma y electroencefalograf́ıa.
El electrodo húmedo standar Ag/AgCl sigue siendo utilizado de forma universar para
uso cĺınico e investigación[2]. Esto se debe principalmente a su fácil uso, bajo costo, alta
estabilidad de señal y buena fijación mecánica. Sin embargo, el uso prolongado puede
presentar irritación de piel y no son reutilizables. Estos consisten de un metal cubierto
por una peĺıcula de un ion soluble del mismo metal con un anion adecuado (AgCl).
Ademas de esta pelicula, el electrodo se encuentra inmerso en un baño de electrolito, en
el cual el principal anion del electrolito es Cl− [5].

Ag ↔ Ag+ + e− (1)

Ag+ + Cl− ↔ AgCl ↓ (2)

El comportamiento de este electrodo esta governado por dos reacciones qúımicas
ec. (2.3.2.1) y (2.3.2.1). La primera involucra la oxidación de los átomos de plata en
la superficie del electrodo a iones de plata en la solución de la interface. La segunda
reacción ocurre inmediatamente despues de la formacion de iones de Ag+. Estos iones
combinados con los iones Cl− en la solución forman el compuesto AgCl. Las variaciones
de aniones in la solución activan las reacciones a fin de balancear la ecuación, y con ello
generar un corriente eléctrica mesurable.
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Como se muestra en la figura 2.4, La piel y sus capas pueden ser modeladas como un
simple circuito eléctrico RC y las capas subcutaneas pueden ser modeladas como una
resistor en serie. Asi mismo, la interfase electrodo-piel, se puede modelar a un circuito
eléctrico. Dado que los electros Ag/Cl, trabajan en conjunto con un gel conductor
o un electrolito, este elemento puede ser modelado como una resistor en serie con un
condensador en paralelo, adicionalmente, dada la semipermiabilidad de los iones, el
stratum corneum genera una diferencia de potencial, la cual es modelada como una
fuente de voltage en series con la piel.

2.3.2.2 Sensores Secos

En contraste a los sensores húmedos Ag/AgCl, los sensores secos estan diseñados para
operar sin un electrolito espećıfico. Sin embago, la humedad de la piel, o el sudor,
reemplaza al electrolito. Usualmente son sensores metálicos con algun recubrimiento el
cual reacciona a la variación del flujo iónico y no presentan un gel conductor, a pesar
de ello, presentan un voltaje de offset debido a la semipermiabilidad de los iones del
stratum corneum.

En su versión mas básica, estos sensores pueden construirse de cualquier material
conductor colocado sobre la piel, como un disco o barra de metal, mientras que en
soluciones mas sofisticadas pueden utilizarse materiales flexibles como jebes o espumas
conductoras [44]. Donde estos últimos, presentan gran ventaja con respecto a la como-
didad y la capacidad de amoldarse a la superficie de contacto.

El uso de electrodos secos es un desafio mayor en contraste a la opción tradicional,
dado el incremento de impedancia en la interfase electrodo-pie, la cual puede llegar a
1MΩ||10nF (figura 2.4). Este incremento se debe principalmente a la ausencia de gel
conductor que reduzca la impendancia de la interfase electrodo piel. Y la ausencia de un
elemento de fijación, como una espuma adherente que minimice los movimientos relativos
entre el sensor y la piel, con ello las variaciones del valor de impedancia. Si bien el uso
de material adhesivo reduciria la variación de impedancia, se perderian algunas de las
ventajas con respecto al confort y reuso.

Dadas estas complicaciones, los circuitos para sensores secos, suelen utilizar electro-
dos activos para adquirir la señal cerca de la fuente y reducir la presencia de cables y el
acople de ruido a los mismos, asi mismos en el caso de uso de sensores secos con micro
agujas, la penetración de la piel, reduce drasticamente el valor de la impedancia.

En terminos generales, existen dos soluciones para manejar el problema de la alta
impedancia de la interfase electrodo-piel. La primera consiste en lijar la piel a fin de
remover la piel muerta y disminuir la impedancia de entrada drasticamente. Y la se-
gunda, en utilizar amplificadores con una alta impedancia de entrada, muy superior a
la impedancia de la interfase de tal forma que esta sea despreciable.

2.3.3 Front-end

Como se mencionó previamente, los electrodos secos, presentan una interfase mas com-
pleja que sus contra partes húmedas, este tipo de problema usualmente es atacado usando
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op amps configurados como buffers, colocados muy cerca de los sensores.
Una topologia para electrodos activos, con circuito de guardia muy utilizada, es

la presentada en la figura 2.6, esta se caracteriza por ser relativamente inmune a la
interferencia de fuentes y ruido de linea [2]. Esta topoloǵıa esta presente en el diseño
de circuitos amplificadores para electrodos secos y electrodos de no contacto [45][46][47].
Esto se debe a que cuentan con un diseño simple, de bajo consumo energético y una
implementación compacta.

Figura 2.6: Amplificador activo de biopotenciales con circuito de guardia. Modificado
de [2].

El circuito utiliza un opamp configurado como un buffer con ganancia unitaria. Con-
siderando se utilize un op amp con una impedancia de entrada muy elevada, la señal
pasará hacia las siguiente etapas, evitando una atenuación de la señal. Asi mismo, el
elemento conductor de guarda, se encuentra conectada a la salida del buffer a fin de estar
al mismo potencial del voltaje de entrada, dado que ambos elementos se encuentran al
mismo potencial, la diferencia de potencial es cero y con ello el leakage de corriente, es
teoricamente nulo o despreciable. Adicionalmente, se utiliza un resistor entre la salida
del buffer y el elemento de guarda, a fin de asilar la salida del op amp [45]. El elemento
de guarda, suele ser parte del layout de la tarjeta, por ejemplo pistas o secciones de
capas del pcb, circundantes o paralelas, a las pistas por donde fluye la señal de entrada.
Las cuales son conectadas al potencial de salida[45][46][47] minimizando el leakage de la
señal de entrada.

2.3.4 Análisis de ruido en front-end

Para poder modelar el efecto de la impedance de la interfase electrodo-piel Yc(jw), en la
calidad de señal adquirida, es necesario tomar en cuenta el acople eléctrico entre la piel y
el amplificador conectado para la adquisición de la señal. En la figura 2.7, se presenta el
modelo de ruido de un amplificador para sensores secos. Este circuito presenta elementos
cŕıticos como la impedancia de entrada de la interfase electrodo-piel, y fuentes de ruido
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inherentes al amplificador, criticas en sensores secos como, el ruido referido al voltaje de
entrada vi,n(jw) y la corriente neta de ruido a la entrada ii,n(jw).

Figura 2.7: Modelo de ruido de un amplificador para sensores secos. Modificado de [2].

Teniendo presente las siguientes variables:

� vs(jw) Voltage de entrada, en la superficie de la piel.

� vo(jw) Señal generada a la salida del amplificador.

� vi,n(jw) Ruido referido al voltaje de entrada.

� ii,n(jw) Corriente neta de ruido a la entrada .

� Y c(jw) gc + jwCc Admitancia del acople con la interfase electrodo-piel.

� Yi(jw) gi + jwCi Admitancia de entrada del amplificador.

� Cs Capacitancia del circuito de guardia.

� Av Ganancia del amplificador.

El circuito de la figura 2.7, puede ser simplificado considerando, la ganancia del
circuito:

vo = Av(vi,n + vx) (3)

Usando la ley de corrientes de Kirchhoff, en el nodo con el potencial de vx

vo − vx
ZCs(jw)

= −ii,n +
vx

Zi(jw)
+
vx − vs
Zc(jw)

(4)

Simplificando:

(
1

ZCs(jw)
+

1

Zc(jw)
+

1

Zi(jw)
)vo −Av

vo
ZCs(jw)

=

Av((
1

ZCs(jw)
+

1

Zc(jw)
+

1

Zi(jw)
)vi,n + ii,n +

vs
Zc

)

(5)
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vo(
1−Av

ZCs(jw)
+

1

Zc(jw)
+

1

Zi(jw)
) =

Av((
1

ZCs(jw)
+

1

Zc(jw)
+

1

Zi(jw)
)vi,n + ii,n +

vs
Zc(jw)

)

(6)

Despejando y reemplazando admitancias por impedancias:

vo =
Av
Zc

(1−Av)
ZCs

+ 1
Zc(jw) + 1

Zi(jw)

(vs + Zc(jw)(
1

ZCs(jw)
+

1

Zc(jw)
+

1

Zi(jw)
)vi,n + Zc(jw)ii,n)

(7)

vo =
AvYc(jw)

jwCs(1−Av) + Yc(jw) + Yi(jw)
(vs +

(jwCs) + Yc(jw) + Yi(jw)

Yc(jw)
vi,n +

ii,n
Yc(jw)

)

(8)

Reescribiendo la ecuación (8), el voltaje a la salida ,vo, se puede expresar como:

vo = G(jw)(vs + vs,n) (9)

Donde la ganancia equivalente a:

G(jw) = Av
Yc(jw)

Yc(jw) + Yi(jw) + jw(1−Av)Cs
(10)

= Av
gc + jwCc

gc + gi + jw(Cc + Ci + (1−Av)Cs)
(11)

Y los ruidos referidos a la entrada, se pueden expresar como:

vs,n =
Yc(jw) + Yi(jw) + jwCs

Yc(jw)
vi,n +

ii,n
Yc(jw)

(12)

=
gc + gi + jw(Cc + Ci + Cs)

gc + jwCc
vi,n +

ii,n
gc + jwCc

(13)

Estas expresiones dan un medio cuantitativo para analizar el efecto del ruido durante
el movimiento y la presencia de fricción, en terminos de parametros f́ısicos y eléctricos
de los circuitos.

La densidad espectral de potencia de ruido de entrada referido,
es calculada directamente de (13), donde v2

i,rms y i2i,rms, representan la potencia
promedio (rms cuadrado) de las dos fuentes de ruido de entrada vi,n y ii,n.

v2
s,rms =

|Yc(jw) + Yi(jw) + Ys(jw)|
|Yc(jw)|2

v2
i,rms +

i2i,rms

|Yc(jw)|2
(14)

=
(gc + gi)

2 + w2(Cc + Ci + Cs)
2

g2
c + w2C2

c

v2
i,rms +

i2i,rms

g2
c + w2C2

c

(15)
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Tomando en cuenta solo el primer término de la ecuación (2.3.4) y asumiendo que el
amplificador cuenta con una impedancia de entrada muy elevada (gi ≈ 0). Para el caso
en el cual se trabaje con una impedancia de entrada (Zc) relativamente baja, la presencia
del ruido dependerá principalmente, del ruido referido al voltaje de entrada. Sin embargo
en el caso opuesto cuando se trabaje con un sensor que cuente con una impedancia de
entrada muy elevada, como en el caso de sensores de no contacto, el ruido referido al
voltaje de entrada estará amplificado por 1+(Ci+Cs)/Cc. En este caso se debe de tener
un cuidado particular con la selección del amplificador y su capacitancia de entrada, asi
como el diseño de la guardia para minimizar su capacitancia. La segunda fuente de
ruido, suele ser mas significativa en la mayoria de casos. Esta corriente neta de ruido de
entrada combina ruido térmico de la conductancia de entrada gc, y la conductancia de
entrada del amplificador gi. Considerando que el valor rms de una fuente de corriente
de ruido esta dado por [48]:

i2i,rms =

∫ f1

f2

4KT

R
df (16)

Donde K, es la constante de Boltzmann (J/K), T es la temperatura absoluta en
Kelvins, R es el valor de la resistencia y f1 y f2, los limites de la integral. Considerando
1
Rc = gc, y que el ruido a sido integrado para un ancho de banda B = f1− f2 el segundo
termino de la ecuación se puede expresar como:

=
4kTBgc
g2
c + w2C2

c

=
4kTB

gc + w2C2
c

gc

(17)

Se puede apreciar que este componente tiene un comportamiento identico en dos
casos extremos: una conductancia de acople muy elevada (gc ≈ ∞) o una impedancia
de acople infinita (gc ≈ 0). Donde cualquiera de los dos extremos es ideal para reducir
esta componente de ruido. Como se puede apreciar de la tabla , los sensores secos no
se encuentran en ninguno de los dos extremos. Por ello se debe tener mucho cuidado
con los valores de densidad espectral de corriente referida de entrada, que presente el
amplificador.

Electrodo Impedancia

Húmedo Ag/AgCl 350||25nF
Placa de metal 1.3M ||12nF
Algodón 305M ||34pF
MEMS 650k||−

Tabla 2.1: Impedancias de diferentes electrodos [2].
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2.3.5 Configuraciones de sensores

Las configuraciones de electrodos, para adquisición de señales EMG superficiales mas
comunes, son las diferenciales simples [49][50][51] y las doble diferencial [49][17]. Siendo la
primera la mas común [52]. Si bien existen otras configuraciones espaciales, en terminos
generales estas tienden a incrementar la complejidad de la electronica y/o los elementos
conductores.

Los circuitos diferenciales simples, presentan una configuracion básica, en la cual
la diferencia de dos voltajes es multiplicada por una ganancia fija. Esta configuración
tienes dos variantes: full diferencial y diferencial aproximado (figura 2.8).

(a) Circuito diferencial aproximado (b) Circuito full diferencial

Figura 2.8: Circuitos diferenciales simples

El circuito diferencial aproximado, resta el voltaje de dos entradas y multiplica la
diferencia por una gananacia y adiciona un residuo. Esta configuración no elimina o
atenua el voltaje en modo común, entre canales. Sin embargo, requiere muy pocos
componentes, donde la tolerancia de los mismos no presenta un efecto crucial, en la
función de transferencia. En contraste, el circuito full diferencial, no presenta un voltaje
residual y teoricamente puede incrementar altamente el rechazo de señales o ruidos
en modo común. Para ello, este circuito requiere componentes con tolerancias muy
bajas (≤ 1%) y un número mayor de componentes que su contraparte aproximada.
Sin embargo, factores adicionales como la diferencia entre las impedancias de entradas
limitan la atenuación.

Los circuitos que requieren atenuar señales en modo común muy elevadas, como la
linea de poder (50Hz or 60Hz), deben presentar un rechazo en modo común con valores
de CMRR superiores a los 100 dB[52], el cual es muy dificil de conseguir sin la ayuda de
un circuito DRL, por sus siglas en ingles driver right leg.

2.4 Sistemas embebidos para arreglo de sensores sEMG del antebrazo

*16 sensores monopolares, diferenciados de forma secuencia.
�El sistema desarrollado solo se usa para visualizar las señales.
�Solo se especifica el consumo en mA.
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Modelo Número
de

sensores

Tipo
de

sensores

Circuito
Analógico

Procesador Resolución
(bits)

Número
de gestos

Consumo
(mW)/

Alimentación

Comuni-
cación

Porta-

bilidad

Tang
2012
[53]

6
b́ıpolar

Húmedos
Ag/AgCl

Amplificado
y filtrado
analógico

PC 10 6 -/- RF P

Fang
2013
[33]

16
b́ıpolar*

Secos
Ag/AgCl
(Mod)

Amplificado
y filtrado
analógico

PC � - - -/- USB
STM32L-

151V8

L

Cerebro
[16][31]

8
b́ıpolar

Húmedos
Ag/AgCl

Cerebro
AFE

STM32F407 16 4-7 130/ - serial
BT

L

SJT-
iMYO

[15]
[32]

4 +4 Secos
Oro +
NIRS
leds

Amplificado
y filtrado
analógico

MSP430F149 12 13 200mA�

3Baterias
1 celda

600mAh

serial
BT

P

Biosleeve
[14][34]

[35]

32
b́ıpolar

+2
IMUs

Secos:
Delsys
[49][14][34]

Tela
conductora

[35]

- PC - 16 - /- Serial P

Kim
2017
[36]

2
(5x3)

Secos-
HD

Micro
agujas

- PC - 4 - /- Serial
BT

L

MYO[17] 8
b́ıpolar

+1
IMU

Secos
inox

- MK21FN1-

M0VMC12

- 5 -
7Baterias
1 celda

260mAh

USB
BT

P

Tabla 2.2: Lista caracteristias de diferentes sistemas portátiles de sensores EMG para el
antebrazo.

Dentro de lo usos mas convencionales, estos dispositivos sirven para identificar gestos
de mano, una vez identificado el gesto, este es enviado a otro dispositivo como una
pc, un brazo robotico [32], un movil[35], etc. Para poder realizar la identificación de
gestos, los microcontroladores utilizan algoritmos de clasificación como: support vector
machine[16][31], redes neuronales[], discriminadores lineales[15][32], etc.

La estructura general de estos algoritmos, consiste en un pre-procesamiento, la ex-
tracción de caracteristicas y luego la clasificación para la generación del modelo. Una
vez con los parametros del modelo, el proceso de estimación utiliza el modelo para la
clasificación de forma continua. La etapa de pre-procesamiento, tipicamente consiste
en algun tipo de filtrado, pasa banda con la implementación de un filtro IIR o FIR, y
ocasionalmente un filtro notch seguido de una rectificación de la data. Posterior a esto,
en base a una ventana de datos se suele realizar alguna operacion para extraer caracter-
isticas, como un histograma, un promedio, valor RMS, entre otros. Estas caracteristicas
son clasificadas y son usadas para determinan los parametros del modelo. Tipicamente,
este proceso se hace con la asistencia de una PC, dado que suele requerir, una cantidad
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considerable de memoria, y requiere de un gran poder de procesamiento. Finalmente el
modelo es cargado en el microcontrolador, para la lectura y la clasificación de la data.

Tanto los trabajo de Benatti et al y el sistema MYO, presentan una estimación
de gestos de mano en tiempo real por medio de uso de algoritmos de clasificación im-
plementados en sistemas con microprocesadores STM32F407 y MK21FN1M0VMC12,
respectivamente. Estos microprocesadores presentan un reloj mayor a 120MHz, una
memoria Flash y SRAM igual 1Mb y mayor a 128Kb, multiples periféricos de comuni-
cación y lectura de entradas analógicas (> 24), asi como un valor de 1.25DMIPS/(MHz),
posicionando estos integrados en una gama sobre el promedio. Estos valores determinan
un rango de busqueda para un microcontrolador a fin de desarrollar una tarea similar.

Otra caracteristica crucial de estos sistemas, es la alimentación. Dado que este tipo
de dispositivo busca ser lo mas portátil posible. Los sistemas van a requerir bateŕıas,
ligeras, livianas y que puedan tener el mayor tiempo de vida, esto implica que todos los
elementos electrónicos, deben de tener el menor consumo posible, a fin de prolongar el
tiempo de vida del dispositivo. Salvo los sistemas SJT-iMYO y MYO, la alimentación
no se encuentra desarrollada o especificada. En ambos casos las baterias se encuentras
distribuidas de forma simétrica en el brazalete y en total tienen una alimentación 1800mA
y 1820mA, respectivamente. Donde le sistema MYO garantiza un dia entero de uso,
mientro el sistema SJT-iMYO, podria durar como mı́nimo 2.5 horas[15]. Si bien ambos
sistemas presentan una bateria equivalente con un amperaje por hora similar, los tiempos
de vida son totalmente distintos, estos se debe a los sensores NIRS leds adicionales que
tiene [15] y en general al sistema que administra los modos del microcontrolador la
lectura de los datos, entre otros.
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3 Diseño de sensores superficiales EMG y sistema embebido

3.1 Requisitos de sensores superficiales EMG y sistema embebido

El objetivo de esta tesis es implementar un arreglo de ocho sensores EMG integrado a
un sistema embebido, para la lectura y el procesamiento de señales EMG del antebrazo
en tiempo real, portátil y de fácil uso. Como se aprecia en el diagrama 3.1, este sistema
se divide principalmente en 2 bloques: los sensores emg diferenciales activos y el módulo
de alimentación y procesamiento. A fin maximizar el número de canales emg y teniendo
la restricción del volumen de los sensores se considera un arreglo de 8 sensores EMG
diferenciables. Aśı mismo, el requisito de reusabilidad y portabilidad, se considera el uso
de sensores EMG activos secos, en conjunto con un elemento conductor, o de sensado,
inocuo resistente al óxido. Al ser sensores diferenciales se requiere de dos puntos de
contactos para un canal, en base a la recomendación del seniam[54] la distancia entre
electrodos, esta no debe ser mayor 20mm para lograr la mayor calidad de señal. A fin de
mantener la mayor cantidad de información de la señal EMG se considera un ancho de
banda de entre 20-1000Hz con lo cual se asegura la mayor parte de información mientras
se eliminan los ”motion artifacts”[55] (valores menores a 20Hz). Para que el sistema
embebido pueda digitalizar las señales EMG, estas deben tener una amplitud no mayor
de 3V, considerando que la amplitud de una señal emg esta en el rango de 0.3 y 10mV la
ganancia del circuito no deberia exceder los 60db. Asi mismo, para atenuar la presencia
de ruido en modo común, y tener una buena calidad de señal se considera el uso de un
circuito DRL a fin de asegurar un valor de por lo menos 50db en 60Hz [56], si bien este
valor se puede lograr con el uso de de amplificadores operaciones con CMRR elevados,
el CMRR total del circuito diferenciales va estar sujeto a la diferencia de valores entre
los componentes pasivos.

Con respecto al sistema de adquisición,y procesamiento se va a implementar un
sistema embebido compuesto principalmente por un procesador el cual cuente con por
lo menos 8 canales ADC, y que cuente con la memoria sram mı́nima de 8Kbytes, un
frecuencia de reloj de por lo menos 20MHz, puertos de seriales USART, un empaque
compacto y fácil de soldar. Esto basado en la implementación de un algoritmo de
”support vector machine” multi gesto que considereun total de 250 ”support vectores”
con vectores de 8 datos float. Y el env́ıo de datos a una PC por el puerto serial. A fin
de alimentar los sensores se debe de contar con fuentes de alimentación que cumplan el
requerimiento energetico de los 8 sensores analógicos y el procesador, las cuales deben de
poder ser energizadas por una bateŕıa de lipo de una celda, para mantener un volumen
acotado.

� Sensores sEMG

– La distancia entre sensores debe de ser menor a 2 cent́ımetros.

– El material del elemento de sensado debe ser inoxidable, inocuo y reusable.

– El sistema contará con 8 canales de EMG.
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– Los sensores EMG superficiales secos, deben de incluir las frecuencias entre
20-1000Hz.

– La ganancia de los sensores activos debe ser aprox. 60db.

– El rechazo en modo común, en 60Hz debe ser mayor o igual de 50 db.

– La alimentación del circuito del sensor, debe ser compatible con la del sistema
de procesamiento.

� Embebido

– El sistema embebido debe de contar con los medios para poder leer, por lo
menos, 8 canales.

– El sistema embebido debe contar con 8Kbytes de memoria.

– Frecuencia de reloj no menor a 20Mhz

� Alimentación

– Todos los componentes activos deben de presentar un bajo consumo electrico.

– El sistema de alimentación estará integrado al sistema embebido.

– La fuente de alimentación usará una bateria.

Consideraciones adicionales:

� Todos los componentes pasivos, deben de ser smd de un empaque no mayor a 0603.

� La implementación debe de contar con la menor cantidad de componentes.

� El sistema debe estar integrado en una estructura que facilite el montaje de los
sensores y la electrónica complementaria.

3.2 Descripción y justificación del diseño

El diagrama del sistema electrónico, para la adquisición, acondicionamiento y proce-
samiento de ocho canales de sEMG, es presentado en al figura 3.1. El diagrama presenta
dos componentes principales: Los sensores sEMG activos y el sistema de embebido. Cada
sensor consiste de dos contactos metálicos, seguidos de un buffer y un filtro pasa altos,
las señales filtradas pasan por un circuito amplificador diferencial, para ser restadas y
amplificadas. la señal resultante es filtrada por un filtro pasa bajos y sumada a un
voltaje offset. Adicionalmente, se cuenta con un circuito DRL, el cual promedia las
señales en modo común de cada canal, la señal resultante es invertida y amplificada,
para ser regresada al usuario por medio de un contacto metálico, con ellos reduciendo la
presencia de señal en modo común.
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Figura 3.1: Diagrama general del sistema propuesto [aporte propio]

El módulo de alimentación y procesamiento, esta compuesto por un sistema embebido
que permite la digitalización y procesamiento de las señales EMG y la energización de
todo el sistema. En el centro de este sistema se cuenta con un microcontrolador, el
cual tiene los perifericos adecuados para poder digitalizar 8 señales analógicas a una
frecuencia de 2000Hz. Y el poder de procesamiento para realizar el pre-procesamiento
de las señales EMG (filtros digitales, rectificación, promediado de ventanas, etc.), la
implementación de algoritmos de machine learning para estimación en tiempo real, asi
como los componentes para la comunicación con una PC, u otro microcontrolador. El
sistema de alimentación, es un banco de fuentes para alimentar las demandas de los
sensores EMG (amplificadores, buffers, filtros analógicos, reguladores de voltaje, etc.), y
el microcontrolador.

3.3 Diseño de los circuitos y selección de componentes

3.3.1 Sensores sEMG

En la siguiente sección se detalla el diseño de cada componente del los sensores sEMG.

3.3.1.1 Electrodo seco

Como se mencionó en secciones anteriores, los electrodos secos pueden ser fabricados con
cualquier metal. Sin embargo, por fines prácticos como costo y resistencia mecánica hay
materiales que son más adecuados que otros. Adicionalmente, se debe de tener presente
el voltage en la interfase electrodo-piel, el cual va a variar en función del material usado
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como sensor en contacto con la piel. En la tabla 3.1 se presenta una lista de diferentes
metales, con su reacción redox y su voltaje de media celda.

En distintas implementaciones de sensores secos, hay una preferencia al uso de met-
ales preciosos como el oro y la plata, por tener buena resistencia a la corrosión y cuentan
con alta compatibilidad con la piel y en terminos generales no son alergenos. Trabajos
como [15][32][52][57][58] han utilizado metales bañados en oro, mientras [14][34][49] uti-
lizan conductores de plata o bañados en plata fina. Asi mismo, se debe tener presente el
potencial de media celda, este es voltaje producto de la reacción en la interfase electrodo
piel, es una fuente de ruido, la cual puede saturar la señal registrada, si su valor es muy
alto. Como se puede ser en la tabla 3.1 los sensores tradicionales, humedos, de clorulo de
plata, son los sensores que cuenta el menor valor de voltaje de media celda, mientras que
las alternativas escas tienen valores mayores, siento el cobre y el hierro, las siguientes
alternativas con valores menores.

Metal Reacción Eo

Zinc Zn2+ + 2e− ↔ Zn -0.762
Hierro Fe2+ + 2e− ↔ Fe -0.447
Cloruro de plata AgCl + e− ↔ Ag+ + Cl− +0.222
Cobre Cu+ + e− ↔ Cu +0.521
Plata Ag+ + e− ↔ Ag +0.780
Oro Au+ + e− ↔ Au +1.692

Tabla 3.1: Potencial de media celda de diferentes metales.

En base a la tabla 3.1 y a los trabajos previos, se ha considero el uso de la plata
como metal conductor. Por tener un potencial de media celda menor que el del oro y su
alta compatibilidad con la piel. Si bien el cobre y el hierro tienen un menor valores de
media celda, estos dos materiales son altamente corrosivos, y si bien se puede trabjar con
alguna aleación de hierro como inox, obtener una geometria compleja es mas complicado
y costoso. Se ha visto que el uso de electrodos con áreas grandes, pueden reducir la
presencia de ruido. Mientras que la amplitud de la señal es directamente proporcional
a la distancia entre electrodos [59]. A pesar que, intuitivamente, esta distancia deberia
maximizarse, una distancia muy grande entre electrodos, complicaria la implementación
del mismo, aśı mismo no permitiria la lectura de músculos muy pequeños. Adicional-
mente, un incremento en el distancia inter-electrodo, significa un decremento del ancho
de banda de la señales adquiridas. En [59] es recomendado el uso de una distancia inter-
electrodos de 1cm, asi como sensores formados por barras de un 1.0 x 0.1 cm. Teniendo
esto presente, y a fin de preservar la mayor cantidad de componentes en frecuencia se
considerar una distancia interelectrodo de aprox 1 cm o menos y el uso de barras de
plata 925 bañada en plata 950 según la geometria recomendada.
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3.3.1.2 Diseño de circuito de adquisición

Teniendo presente la adquisición de una señal de un sensor seco, se considera la topoloǵıa,
presentada en la sección (2.3.3), esta es adecuada para adquirir la señal y minimizar las
corrientes de fuga, aśı como el acople de ruido electromagnético.

Esta configuración requiere: un opamp configurado como buffer y una conexión a
una guarda que recubra total o parcialmente al elemento conductor (barra de plata). Asi
mismo el op-amp, a usar, debe de contar con caracteristicas favorables para su uso. Entre
ellas se esta considerando una impedancia de entrada elevada a fin de evitar atenuación
en la señal de entrada y mermar el efecto del incremento del ruido por voltajes de ruido
internos del op-amp. Una de corriente de ruido y voltaje lo mas bajas posibles, un
empaque muy pequeño (menor a SOIC ), bajo consumo y finalmente que presente un
costo bajo.

En la tabla 3.2 se presenta una lista de amplificadores (quad op-amp), utilizados en
diferentes aplicaciones de lectura de biopotenciales, que requieren alto grado de precisión.
Como se aprecia en la tabla, muchos de los op-amps son candidatos a ser usados.

Dado que se tiene interes en usar al op-amp en configuración buffer, este debe pre-
sentar una impedancia de entrada muy elevada (> 106) . Los op-amps presentes en
la tabla, cuentan con una alta impedancia de entrada diferencial, y en modo común,
siendo muy superiores a la impedancia de entrada de la interfase electrodo piel y con
ello evitando atenuar la señal leida, como los opamps: LMP7704, LT1014 y OPA4191.
Otro de los criterios a considerar es el reducido espacio, por ello se busca que el dis-
positivo se encuentre en un empaque lo más pequeño posible. Dentro de las opciones
presentes, el OPA4330, presenta un empaque VQFN, el cual tiene un tamaño ideal, asi
como un consumo de corriente muy bajo, sin embargo, la ficha técnica no especifica el
valor de impedancia de entrada y cuenta con una densidad de ruido más elevada a las
opciones previamente mencionadas. Por otro lado, el OPA4191 presenta una densidad
de corriente de ruido sumamente baja, bajo consumo y un empaque TSSOP, volviendo a
este un candidato ideal. A pesar de estas buenas caracteristicas, la densidad de voltaje
de ruido es mayor a la LMP7704.

El dispositivo LMP7704, presenta un buen balance tanto en consumo, tamaño de
empaque y cuenta con el menor valor de densidad de corriente de ruido. Asi mismo, este
dispositivo ha sido utilizado en trabajos previos [45][60] con resultados positivos. Por ello
en este diseño se hará uso de este integrado para la etapa de adquisición. Con respecto
a la guarda de la señal de entrada, basados en el trabajo de [47], se esta considerando
utilizar el mismo layout del circuito impreso para cubrir la pista que lleve la señal de las
barras de plata. Para aislar la guardia de la salida se considera utilizar una resistencia
de 10kΩ. Finalmente en la figura 3.2, se presenta el diagrama esquemático para la etapa
de adquisición de un canal.

*Resistencia de entrada calculada con simulación en software TINA
�Valor encontrado a una frecuencia de 100KHz
�Precios referenciales, extraidos de digikey. url:https://www.digikey.com
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Figura 3.2: Circuito esquemático de la etapa de adquisición de un canal

3.3.1.3 Diseño filtro pasa altos

En las topologias convencionales de adquisición de señales diferenciales, se sugieren 3
etapas despues de los buffers, una etapa diferencial con una ganancias muy baja (o igual
a 1), una etapa de filtrado, y finalmente una etapa de amplificación o ganancia. A fin
de reducir etapas y consecuentemente amplificadores operaciones, hay dos opciones: la
ganancia puede integrarse a la etapa de filtrado o puede integrarse a la etapa diferencial.
En el primer caso, una etapa de filtrado-amplificación tiene unas curvas de ganancia-
frecuencias, que no pueden respetar el ancho de banda deseado (20-1000 Hz). En el
segundo caso, al usar una etapa diferencias con amplificación, se puede obtener una
ganancia de 60db en el ancho de banda de interes, sin embargo voltajes de baja frecuencia
como motion artifacts y el voltaje de media celda, podrian saturar el circuito. A fin de
evitar este efecto, se considera el uso de un filtro pasa altos a la salida de cada buffer.
Con ello los niveles DC son atenuados y el sistema se puede mantener estable en la
presencia de un movimiento relativo entre la piel y el sensor.

Teniendo presente la restricción minimalista, se consideran filtros pasa altos pasivos
de primer order, figura 3.3 a la salida de cada Buffer.

Donde la frecuencia de corte esta determinad por:

fc =
1

2πRC
(18)

Dado que estos filtros se encuentran integrados a la etapa diferencial, su análisis se
realiza en enconjunto, en la siguiente sección.
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Modelo GBWP
(MHz)

CMRR
a

100Hz
(dB)

Impedancia
de

entrada
(Ω||pF )

Densidad de
corriente del
ruido a 1KHz
(fA/

√
Hz)

Densidad de
voltaje del

ruido a 1KHz
(nV/

√
Hz)

Consumo
(mA)

Empaque Precio
(USD)�

LMP7704 2.5 120 5.7x107*||25 1 � 9 2.9 SOIC
TSSOP

4.78

LT1014 1 113 3x108||− 15 22 1.4 PDIP
SO

5.19

OPA4243 0.43 103 106||2 40 22 0.6 TSSOP 6

AD8609 0.4 92 −||1.9 50 25 0.16 SOIC
TSSOP

5.06

TLV2376 5.5 90 −||6.5 2 8 3.26 SOIC
TSSOP

1.79

OPA4228 33 120 107||12 400 3 14.8 PDIP
SOIC

11.38

OPA4191 2.5 92 108||1.6 1.5 24 0.56 SOIC
TSSOP

6.41

OPA4330 0.35 91 −||2 100 55 0.084 SOIC
TSSOP
VQFN

4.01

AD8694 10 > 105 −||2.5 50 8 3.8 SOIC
TSSOP

2.92

AD4807-
4

28 65 0.035x106||1 800 3.3 4 TSSOP 6.31

AD4177-
4

3.5 95 4x106||1 200 8 2 SOIC
TSSOP

8.89

Tabla 3.2: Lista de amplificadores operacionales de bajo ruido. Especificaciones ex-
traidas de hojas tecnicas.

3.3.1.4 Diseño de etapa diferencial

Dado el modelo de las señales EMG, estas se encuentran en la presencia de ruido en modo
común, el cual incluye señales DC, motion artifacts, y ruido producto del amplificador,
entre otros. Por ello se hace uso de circuitos diferenciales, tanto para remover estos
elementos, como para amplificar las señales de interes.

Tipicamente, estos circuitos estan pensados a ser usados con una ganancia unitaria
muy baja, de tal manera que solo eliminan el ruido en modo común, y posteriormente
se realiza la amplificación, esto para evitar la saturación de la señal en presencia de
algun ruido con un nivel DC alto. Sin embargo, esto implica un amplificador operación
adicional, para evitar esto, se integra un filtro pasa altos, pasivo, entre las señales EMG
provenientes de cada front-end y el circuito full diferencial. Con ello se puede garantizar
la no saturación en la etapa diferenial, y asi mismo se puede ajustar el ancho de banda
del circuito según el requerimiento.

En la figura 3.4, se presenta el circuito diferencial con los filtros pasa altos en cada
entrada de voltaje. Dado que los filtros son pasivos, su análsis tiene que realizarse en-
conjunto con todo el circuito, donde la ganancia del circuito es calculada segun:
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Figura 3.3: Filtro RC pasa altos de primer orden pasivo [4].

V1'

V2'

V1''

V2''

Vout

OA1

R4

R3

R5

R6

C1

C2

R1

R2

V1

V2

Vcm

Figura 3.4: Circuito diferencial con filtros pasa altos a las entradas en cada entrada
(elaboración propia)

Calculando V 1′:

V 1− V 1′

Z1
=
V 1′

R1
+
V 1′ − V 2′′

R3
(19)

V 1′ =
V 1
Z1 + V 2′′

R3
1
Z1 + 1

R1 + 1
R3

(20)

V 1′ =
(R3V 1 + Z1V 2′′)R2

R3(R1 + Z1) +R1Z1
(21)

Calculando V 2′:

V 2′ =

R2(R4+R6)
R2+R4+R6

Z2 + R2(R4+R6)
R2+R4+R6

V 2 (22)

V 2′ =
R2(R4 +R6)

Z2R2 + (Z2 +R2)(R4 +R6)
V 2 (23)
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Calculando Ganancia:

Vout = (1 +
R5

R3
)V 2′′ − R5

R3
V 1′ (24)

Vout = (1 +
R5

R3
(1− Z1R1

R3(R1 + Z1) +R1Z1
))V 2′′ − R5

R3
.

R1R3

R3(R1 + Z1) +R1Z1
.V 1 (25)

Simplificando y reemplazando V 2′′ en ec 25:

Vout =
(R1 + Z1)(R3 +R5) +R1Z1

R3(R1 + Z1) +R1Z1
.

R6

R4 +R6
.

R2(R4 +R6)

Z2R2 + (Z2 +R2)(R4 +R6)
V 2

− R1R5

R3(R1 + Z1) +R1Z1
V 1

(26)

Considerando las relaciones, en ec. 26

C1 = C2

R1 = R2

R3 = R4

R5 = R6

Vout =
R2R6

R3(R1 + Z1) +R1Z1
V 2− R1R5

R3(R1 + Z1) +R1Z1
V 1 (27)

Vout =
R1R5

R3(R1 + Z1) +R1Z1
(V 2− V 1) (28)

Reemplazando Z1 por 1
−iwC1 , la ganancia de circuito esta dado por:

G =
wC1R1R5√

(R1 +R3)2 + (wC1R1R3)2
(29)

La ecuación (29) muestra la ganancia diferencial ideal, del circuito presentado en la
figura (3.4). El cual es un filtro pasa altos de la diferencia de las señales de entrada.
Donde la ganancia en la banda de paso esta determinada por:

BPG =
R5

R3
(30)

Considerando la ganancia es de R5
R3 .10−

3
20 , en una caida de 3db, la frecuencia de corte

se determinada con:
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W =
(R1 +R3)

R1C1
.
R5

R3
.10−

3
20

√
1

(R5)2(1− 10−
6
20 )

(31)

Dado los requisitos del circuito se determinan las valores segun:

C1 = C2 = 10uf

R1 = R2 = 1MΩ

R3 = R4 = 1KΩ

R5 = R6 = 1MΩ

Con lo cual se obtiene una ganancia en la banda de paso de 60db y una frecuencia
de corte de 16Hz prox. Cabe resaltar que estos valores son aproximados, los compo-
nentes reales presentan tolerancias que afectan la asunción inicial, en mayor o menor
medida según la tolerancia de los capacitores o resistencias, en principio se considera
una tolerancia de 0.1% en las resistencias y 10% en los capacitores. Esto basado en la
disponibilidad del proveedor y un balance en el costo.

Por otro lado se considera el análisis de la ganancia del voltaje en modo común, dado
las tolerancias entre componentes.

Partiendo de 26, y considerando Vcm:

VoutCM = (
(R1 + Z1)(R3 +R5) +R1Z1

(R3(R1 + Z1) +R1Z1)(R4 +R6)
.

R6R2(R4 +R6)

Z2R2 + (Z2 +R2)(R4 +R6)

− R1R5

R3(R1 + Z1) +R1Z1
)Vcm

(32)

Considerando Z1 = 1
iwC1 y Z2 = 1

iwC2 :

VoutCM = ((1 +
R5Z1

(R1 + Z1)R3 +R1Z1
)(

R2R6

Z2R2 + (Z2 +R2)(R4 +R6)
)

−(
R1R5

R3(R1 + Z1) +R1Z1
)(
R2(R4 + Z2) + Z2(R4 +R6)

Z2R2 + (Z2 +R2)(R4 +R6)
))Vcm

(33)

Factorizando y simplificando:

GainCM = (1 +
R5

R3+R1 −
iwC1D12R5

R3R1

1 + (wC1D1)2
)(

(iwC2R2R6D2)(1− iwC2R2D2)

(1 + (wC2R2D2)2)(R4 +R6)
)

− (
R5(iwC1D1 + (wC1D1)2)

R3(1 + (wC1D1)2)
)(

(1 + iwR2R4D2
R4+R6 )(1− iwC2R2D2)

1 + (wC2R2D2)2
)

(34)

31



Donde D1 = R1R3
R1+R3 y D2 = R4+R6

R2+R4+R6 , factorizando en parte real e imaginaria.

RgCM = ((1 +
R5

R1 +R3
+ (

wC1R1R3

R1 +R3
)2)(

(wC2R2)2R6(R4 +R6)

(R2 +R4 +R6)2
)

− (R3R5(1 +
wC2R2R4(R4 +R6)

(R2 +R4 +R6)2
)(
wC1R1

R1 +R3
)2

+
w2C1C2R1R2R5R6

(R1 +R3)(R2 +R4 +R6)
) +

w2C1C2R1R2R3R5R6

(R1 +R3)2(R2 +R4 +R6)
)

/((1 + (
wC1R1R3

R1 +R3
)2)(1 +

wC2R2(R4 +R6)

(R2 +R4 +R6)
)2)

(35)

IgCM = (
w3R3R5C2R2R6(C1R1)2

(R2 +R4 +R6)(R1 +R3)2

− wC1R1R5

R1 +R3
(1 +

R4(R4 +R6)(wC2R2)2

(R2 +R4 +R6)2
)

+ (1 + (
(wC1R2R3)

(R1 +R3)
)2 +

R5

(R1 +R3)
)(

wC2R2R6

R2 +R4 +R6
)

− (
wR1R3R5C1

(R1 +R3)2
)
(wC2R2)2R6(R4 +R6)

(R2 +R4 +R6)2
)

/((1 + (
wC1R1R3

R1 +R3
)2)(1 +

wC2R2(R4 +R6)

(R2 +R4 +R6)
)2)

(36)

Finalmente, se calcula la magnitud:

GainCM =
√

(RealGainCM )2 + (ImgGainCM )2 (37)

En base a la ecuación (37), se calcula la magnitud de la ganacia en modo común,
considerando una variación de +/-10% de la capacitancia de C2, para diferentes fre-
cuencias. Como se aprecia en la figura (3.5), conforme el valor de C2 se acerca al valor
del diseño, la atenuación se incrementa fuertemente. Asi mismo, se puede apreciar la
atenuación a diferentes frecuencias, en particular se puede ver que en frecuencias más
altas, la atenuación es mayor que en el caso de las otras frecuencias. Del gráfico se puede
intuir la sensibilidad del circuito, a las variaciones de las capacitancias de C1 y C2.

Teniendo presente las necesidades de diseño y el análisis de las ganancias en modo
común y diferencial, se busca un op-amp con impedancia de entrada elevada, densidades
de corriente y voltaje de ruido muy bajas, y de empaque pequeño. De la tabla 3.2 se
puede ver que el LMP7704 cumple este criterio y cuenta con 4 op-amps, se utiliza uno
de estos para armar el circuito. Si bien los op amps OPA4228 Y LT1014 presentan una
CMRR elevada y comparable con la del LMP7704, presentan valores 400 y 15 veces
mayores en densidad de corriente de ruido, siento una potencial fuente de incremento
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Figura 3.5: Magnitud de ganacia modo común de circuito diferencial.

de ruido en el diseño final. Asi mismo, en el diseño se considera utilizar resistencias con
empaques 0402 con tolerancia de 0.1% a fin de minimizar lo mas posible la ganancia en
modo común. Por otro parte se busca que los capacitores, presenten la menor tolerancia
encontrable en el mercado a fin de no reducir el efecto atenuador de las señles en modo
común.

3.3.1.5 Diseño de filtros analógicos

Como se revisó en la sección de ruidos de la señal EMG, es conveniente la eliminación
de frecuencias por debajo de 20Hz con filtros pasa altos, asi mismo es necesario un filtro
pasa bajos para evitar aliasing. Por ello es necesario la implementación de dos filtos,
uno pasa altos y uno pasa bajos. Si bien por motivo de calida de señal, y por una
adecuada eliminación de motion artifacts es convenientes el uso de filtros de alto orden,
ello tambien implica el uso de un circuito mas complejo y potencialmente mas costoso.

Dado que el circuito amplificador diferencial, presenta un comportamiento atenuador
en las bajas frecuencias y se requiere minimizar la cantidad de componentes, no se
considera necesario añadir un filtro pasa alto, asi mismo, a fin de evitar añadir un filtro
activo para el filtrado pasa bajos, se considera un filtro pasivo pasa bajos de orden 1,
dado que el ruido presente en frecuencias altas no es muy cŕıtico.

Dado que nos interesa preservar la amplitud de todas las componentes en frecuencia,
se debe de considerar un filtro que preserve de forma uniforme estas componentes y/o
tenga un rizado infimo.

Por ello se utilizará un filtro Butterworth, estos filtros presenta una respuesta carac-
teŕıstica segun la tabla 3.3 donde el incremento del order implica una mayor pendiente de
atenuación, pero una mayor cantidad de componentes. Teniendo presente que los filtros
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Orden Num op amps Polinomio
1 1 s+ 1
2 1 s2 + 1.4142s+ 1
3 2 (s2 + s+ 1)(s+ 1)
4 2 (s2 + 0.765367s+ 1)(s2 + 1.847759s+ 1)

Tabla 3.3: Polinomios de butterworth normalizados. []

pasivos conforme incrementan su orden atenuan la señal en la banda de paso, se consid-
era el uso de un filtro pasivos RC (figura 3.6), el cual requiere solo dos componentes y
presenta un diseño muy simple.

Figura 3.6: Filtro RC pasa bajos pasivo [4].

Donde su frecuencia de corte esta dada por:

fc =
1

2πRC
(38)

Considerando componentes de fácil acceso como C = 100nf y R = 1KΩ, se obtiene
una frecuencia de corte de 1.57KHz. Estos componentes cuentan con empaque 0402 y
tolerancia de ±1% en la resistencia y ±10% en el capacitor. Si bien, el ancho de banda
se superior al de interes, esto no afecta la performance del sensor.

3.3.1.6 Diseño de circuito de ajuste de nivel

Dado que la gran mayoŕıa de microprocesadores cuenta con conversores análogos a digital
para señales no negativas. Se aprovecha la naturaleza del circuito full diferencial, para
que las señales debajo de cero, no tengan que ser rectificadas o recortadas. Como se
muestra en la figura 3.7, se considera una referencia diferente de cero y se procede al
análisis.

Calculando la ganancia del circuito:

Vout = (
R5

R3
+ 1)V 1′′ − R5

R3
V 1 (39)

V 2′′ =
R6

R4 +R6
V 2 +

R4

R4 +R6
Voff (40)
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Figura 3.7: Circuito amplificador diferencial

Usando la relación 40, y considerando V 1”=V 2” Vout esta dado por :

Vout = (
R5

R3
+ 1)(

R6

R4 +R6
)V 2− R5

R3
V 1 + (

R5 +R3

R3
)(

R4

R4 +R6
)Voff (41)

Considerando la relación R3 = R4 y R5 = R6, se obtiene:

Vout =
R5

R3
(V 2− V 1) + Voff (42)

Esta relación es válida, aun con los filtros antes de cada entrada, como en el circuito
descrito previamente.

3.3.1.7 Diseño circuito DRL

El circuito DRL por sus siglas en ingles Driven right leg es un circuito que tiene como
función generar un camino de paso, de poca resistencia, para la corriente en modo común,
y en el proceso reducir la presencia del voltaje en modo común en el cuerpo de la persona
mesurada. Asi mismo, este circuito permite una protección al usuario en la presencia de
voltajes anormalos alto entre él y tierra[5].

En la figura (3.8), se puede apreciar el modelo simplificado del circuito DRL [5].
Donde Ra es la resistencia de sensado, Rf es la ganancia del circuito, Ro es una re-
sistencia limitadora de corriente y Rrl es la resistencia del contacto eléctrico entre el
circuito y la piel. De la figura, se puede calcular la ganancia, según:

0 =
V cm

Ra
+
V o

Rf
(43)

De donde se obtiene:

35



Figura 3.8: Modelo simplificado de circuito DRL, adaptado de [5].

V o = −Rf
Ra

V cm (44)

Y considerando

V cm = Rrl.id+ V o (45)

Se obtiene:

V cm =
Rrl.id

1 +Rf/Ra
(46)

Por útimo, Ro, modifica la impedancia de salida del amplificador inversor, según:

Zout =
Ri +Ro

1 + β(Ao + Ri+Ro
Ra )

(47)

Donde, Ri es la impedancia de salida del op amp, β la relación Ra
Ra+Rf y Ao La

ganancia del op amp. Considerando la relación Ro >> Ri y Ra >> 1, la impedancia
Zout, puede simplificarse a:

Zout =
Ro

βAo
(48)

Lo cual implica un incremento de la impedancia de salida, por un factor de Ro
Ri

.
De la ecuación (45), se puede apreciar que el voltaje en modo común puede ser

regulado manipulando la ganancia del circuito. En base a esto, se plantea el circuito
de la figura 3.9. Donde, V 1n y V 2n son los voltajes a la salidad de los buffers, del
n-eśimo sensor EMG, OA4n es el amplificador en configuración de buffer que extrae la
señal en modo común del n-eśimo sensor EMG, Rn es la n-eśima resistencia del circuito
promediador, OA2 amplificador operacional del circuito promediador, Ra y Rg son la
resistencia de entrada y feedback respectivamente, del amplificador inversor OA1 y Ro
es la resistencia de reguladora de corriente de OA1.
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A la salida de OA4n, se obtiene el voltaje en modo comun del n-eśimo sensor EMG,
V cmn, segun:

V cmn =
R2n.V 1n +R1n.V 2n

R1n+R2n
(49)

Considerando R1n = R2n, se obtiene

V cmn =
V 1n + V 2n

2
(50)

Esas señales son promediadas con el op amp promediador OA2 :

V cmA =
V cm1
R1 + V cm2

R2 ...+ V cm2
R8

1
R1 + 1

R2 + ...+ 1
R8

(51)

Teniendo presente que R1 = R2 = ...R8 = R y que son 8 sensores, la ecuación (51)
se simplifica.

V cmA =
V cm1 + V cm2 + ...V cm8

8
(52)

El voltaje en modo común promedio de todos los sensores V cmA, es aplificado e
invertido por el amplificador inversor OA1, dada la ganancia:

V out = −Rg
Ra

.V cmA (53)

Figura 3.9: Circuito DRL propuesto
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3.3.2 Sistema Embebido

3.3.2.1 Diseño de circuito de procesamiento

El diseño del circuito de procesamiento, consiste en la selección de un microcontrolador,
y la electrónica asociada para las interconexiones con los sensores sEMG, asi como las
conexiones dedicadas a la programación y comunicación con otros dispositivos. En base
a los trabajos previos en sistemas portátiles para sensores sEMG y la revisión de micro-
procesadores de una gama similar, se ha desarrollado una tabla comparativa (tabla 3.4).
En donde se resumen las principales caracteristicas de estos dispositivos. Como se vio
en la sección 2.4 se toma al sistema MYO u otro sistema similar como referencia para
la selección de un microcontrolador, que puede realizar clasificacion de gestos en tiempo
real. Asi mismo, teniendo presente que se requiere un bajo consumo eléctrico, y que el
tamaño es un factor crucial, un balance entre poder de procesamiento, consumo eléctrico
y empaque, es necesario. Adicionalmente, la selección del microcontrolador esta sujeta
al uso de periféricos y elementos de comunicación, dado que la prioridad de este trabajo
es el diseño de los sensores sEMG, la comunicación se simplificara haciendo uso de una
comunicación serial, por medio f́ısico.

Asi mismo, para su programación se usará un puerto COM virtual, aliviando el
trabajo en busqueda/implementación de firmware por USB.

En base a la lista de requisitos, se considera el uso del STM32L432KC, este micro-
controlador tiene una arquitectura ARM Cortex M4, con un reloj de hasta 80MHz y
con un benchamark de procesamiento igual a los modelos de referencia, pero presenta
un consumo energético menor, de 0.084mA/MHz. Asi mismo, cuenta con uno de los
empaques más pequeños de la lista. Si bien, el modelo STM32F407, tiene un empaque
más pequeño (WLCSP90, 4.223 x 3.969 mm), este tipo de empaque es más complejo
de soldar, limitando su uso con los recursos que se tienen. Finalmente, el modelo selec-
cionado tiene el precio más bajo de la lista. Con el controlador seleccionado, se presenta
el diagrama esquemático de la etapa de procesamiento, figura 3.10, donde se incluyen
las conexiones de comunicación y alimentación.

Como se aprecia en la figura, se hace uso de 8 entradas analógicas del procesador
las cuales estan conectadas a los sensores sEMG, por medio del conector Flat1, Asi
mismo, para la comunicación serial se utiliza el conector Con2, y para la programación
del integrado se utiliza el puerto serial, el cual se conecta a la pc por medio de Con3,
mientras que Con1, es usada para la alimentación de todo el sistema. Finalmente, se
hace uso de condensadores a cada entrada de alimentación para reducir la presencia del
ruido y se añade una resistencia de 10KΩ para seleccionar la versión más básica de inicio
(”BOOT0”).

*Precio mas alto por unidad, extraidos de mouser. url:https://www.mouser.com
�Calculado en base a curva de tendencia de precios.
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Modelo Arqui-
tectura

Flash/
SRAM/
EEPROM
(KB)

Reloj
(MHz)

Periféricos DMIPS
/(MHz)

Consumo
(mA/MHz)

Empaque Precio
(USD)*

STM32L-
151V8

32-bits
Cortex

M3

128
16
4

48 24x12 bits
ADC

1x USB
3x USARTs

2x SPI
2x I2Cs

1.25 0.214 LQFP100
(14 x 14 mm)

TFBGA64
(5 x 5 mm)
UFQFPN48
(7 x 7 mm)

6.59

MSP430F149 16-Bit
RISC

60
256

-

8 8x12 bits
ADC

-
2x USARTs

2x SPI
-

- 0.280 LQFP64
(12 x 12 mm)

TQFP64
(12 x 12 mm)

VQFN64
(9 x 9 mm)

11.21

STM32F407 32-bits
Cortex

M4

1000
192
4

168 24x12 bits
ADC

1x USB
4x USARTs

3x SPI
3x I2Cs

1.25 0.363 UFBGA176
(10 x 10 mm)

WLCSP90
(4.223 x

3.969 mm)

16.58

MK21FN-
1M0VMC12

32-bits
Cortex

M4

1000
128

-

120 28x12 bits
ADC

2x USB
6x USARTs

3x SPI
3x I2Cs

1.25 0. 279 121
MAPBGA

( 8 x 8 mm)

12.58 �

STM32L-
432KC

32-bits
Cortex

M4

256
64

80 10x12 bits
ADC

1x USB
3x USARTs

2x SPI
2x I2Cs

1.25 0.084 UFQFPN32
(5 x 5 mm)

5.55

STM32H-
743xl

32-bits
Cortex

M7

2000
1000

400 20x12 bits
ADC

2x USB
4x USARTs

6x SPI
4x I2Cs

1x Ethernet
Mac

2.14 1.875 LQFP208
(28 x 28 mm)
TFBGA240

(14 x 14 mm)
UFBGA169
(7 x 7 mm)

25.47

MSP432-
E401Y

32-bits
Cortex
M4F

1000
256

120 20x12 bits
ADC

1x USB
8x USARTs

4x QSSI
10x I2Cs

1x Ethernet
Mac

1.25 1.205 TQFP (128)
(14 x 14 mm)

16.69

Tabla 3.4: Lista de microcontroladores. Con especificaciones extraidas de hojas tecnicas.

3.3.2.2 Diseño de circuito de alimentación

El circuito de alimentación, tiene como función brindar los niveles de voltaje adecuados
a la etapa de procesamiento, y a los sensores sEMG. En la tabla 3.5, se resumen las
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Figura 3.10: Diagrama esquemático del microcontrol seleccionado y las interconexione
de los perifericos.

necesidades de los diferentes circuitos presentes en el sistema embebido.
Los requisitos de la etapa de procesamiento, van a depender de las especificaciones

del controlador, donde este requiere 3.3V y un ampareje de 0.084mA. En el caso de
los senores sEMG, la demanda de voltaje es mas flexible, el op-amp lmp7704, tiene un
rango de trabajo entre 1.35V hasta 6V, dado que el diseño contempla el uso del ADC,
del stm32L432KC el cual tendra un rango entre 3.3V y GND. La señal que entregue los
sensores sEMG, tendra que encontrarse en ese rango. Por ello, que los op-amps que se
utilicen serán alimetados con 3.3V en el riel positivo y −1.65V en el riel negativo. Asi
mismo, para mantener el rango requerido por el DAC, se utilizará un voltaje de off-set
de +1.65V. Considerando que el rango dinámico de la señal amplificada se encuentra
entre −1.65V y +1.65V, el sumarle un voltaje de off-set de 1.65V, mantendra la señal
entre 3.3V y 0V, cumpliendo el rango de trabajo del ADC.

En base a esto, se considera el diseño de dos fuentes de alimentación: una fuente
de 3.3V y una fuente de ±1.65V. El criterio de selección de las fuentes, va estar sujeto
las necesidades de los circuitos a alimentar, el volumen del empaque y los componentes
asociados y la eficiencia.

La fuente de 3.3V debe de poder alimentar el microcontrolador principal asi como
el riel de alimentación positivo del 7704. Asumiendo que el amperaje consumido por
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Circuito Voltaje
(V)

Amperaje
(mA)

Función

Procesamiento
3.3 0.084 Alimentación

del
microcontrolador

Sensores
sEMG

3.3 y -1.65

1.65

23.2

-

Alimentación
del op amp

Voltaje de
off-set

Tabla 3.5: Lista de requisitos energeticos del sistema embebido.

el riel positivo del lmp7704 es aproximadamente la mitad (11.6 mA) y considerando el
consumo del microcontrolador ( 0.084mA), la corriente mı́nima a suministrar por esta
fuente debe de ser de 11.684mA.

En base a la lista de fuentes de 3.3V, presentada en la tabla 3.6, se elige el modelo
TPS62237. Esto dado que cumple con los requisitos de alimentación (500 > 11.684),
alta eficiencia (94%) y por presentar el empaque mas pequeño de la lista. Asi mismo,
esta fuente presenta una configuración sencilla y facil de implementar requiriendo solo 3
elementos, entre ellos una bobina de baja inductancia. Con ello minimizando el tamaño
total de la fuente, con una área aproximada de 12mm2 [61].

Modelo Tipo de
fuente

Número
de

compo-
nentes

externos

Corriente
pico

(mA)

eficiencia
(%)

Empaque
(mm x mm)

Precio
(USD)*

TPS62237 Buck 3 500 94 USON
(1.45 x 1.00)

1.51

LD1117D33 lineal 3 800 - SO-8
(6 x 4.9)

0.49

MAX763ACSA buck 7 500 85-90 SO-8
(6 x 4.9)

6.3

LD2980CM33TR lineal 2 50 - SOT23-5L
(2.95 x 1.6)

0.57

AP2127K-
3.3

lineal 2 300 - SOT-23-5
(2.9 x 1.9)

0.48

Tabla 3.6: Lista de fuentes de 3.3V.

En base, al esquemático presentado en la hoja técnica TPS62237, se realiza la
selección de componentes. Este diagrama, figura 3.11, depende de 2 capacitores y
una bobina, en el caso de los capacitores estos valores son fijos ( CIN = 2.2uF y
Cout = 4.7uF), mientras que la selección de la bobina, esta en función del rizado del

*Precios referenciales, extraidos de digikey. url:https://www.digikey.com
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voltaje de salida, la eficiencia, la corriente pico, entre otros [61].

Figura 3.11: Diagrama esquemático de la fuente de 3.3V.

∆IL = V out×
1− V out

V in

L× f
(54)

ILmax = Ioutmax +
∆IL

2
(55)

Teniendo presente que la corriente de saturación del inductor debe de ser mayor que
la corriente máxima que la fuente entregara. Se considera el uso de una bobina de 2.2
uH, asi como una fuente de entrada con una bateria de una celda cargada a 4.2V, y se
calcula según la ecuación (??).

∆IL = 3.3×
1− 3.3

4.2

2.2× 10−6 × 2× 106
(56)

Y con ello calculamos la corriente máxima a la cual estará sometida el inductor.

∆IL = 160.71mA

ILmax = 80.44mA

En base a este valor se selecciona el inductor LQM2HPN2R2MJHL, el cual tiene una
corriente nominal de 1.6A, asi como una resistencia DC máxima de 138Ω.

Con la finalidad de diseñar la fuente doble de±1.65, se realizó la selección de multiples
fuentes dobles, tal como se presenta en la tabla 3.7. En base a esta lista, se seleccionó
el regularor LM27762, dado que es uno de reguladores de voltajes que puede entregar
el voltaje y carga eléctrica deseada. Asi mismo, presenta un empaque compacto y la
menor cantidad de componentes adicionales evitando el uso de bobinas, las cuales pueden
incrementar considerablemente el tamaño del diseño.
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Modelo Tipo de
fuente

Número
de

compo-
nentes

externos

Corriente
pico

(mA)

Rango de
salida
(V)

eficiencia
(%)

Empaque
(mm x mm)

Precio
(USD)*

LM27762 ajustable
bomba de

carga

10
R+C

±250 ±1.5-5 ¡50 WSON(12)
(2 x 3)

2.43

TPS65130 ajustable
Buck-boost

19
L+R+C

800 ±2.7-5.5 pos 89
neg81

VQFN (24)
(4 x 4)

2.94

TPS65131-
Q1

ajustable
Buck-boost

19
L+R+C

±200 ±2.7-5.5 pos 91
neg85

VQFN (24)
(4 x 4)

3.36

LT1945 ajustable
Buck-boost

15
L+R+C

400 ±1.2-15 pos 91
neg85

MSOP (10)
(4.88 x 3)

4.36

Tabla 3.7: Lista de reguladores de voltaje de doble riel.

En base a las especificaciones de la hoja técnica [62] del regulador seccionado, se
realiza el cálculo de los componentes según, las siguientes ecuaciones:
Valor positivo:

V+out = 1.2× (R1 +R2)

R2
(57)

Valor negativo:

V−out = −1.22× (R3 +R4)

R4
(58)

y considerando que R2 y R4 deben de ser mayores a 50Ω.
Se seleccionan las resistencias:

R1 = 75KΩ

R2 = 200KΩ

R3 = 36KΩ

R4 = 102KΩ

Usando estos valores se espera tener :

V+out = 1.65V

V+out = −1.65058V

Los condensadores son selecionados según las recomendaciones de la hoja técnica:
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CoutN = 2.2uF

CoutP = 2.2uF

CCP = 4.7uF

C1 = 100nF

Con la excepción de C1, para el cual se considero el valor de 100nF. Dado que se esta
consumiendo poca carga relativa a lo máximo que se va a entregar (11.6 mA / 250mA) y
de usarse un capacitor muy grande se podria incrementar el rizado del voltaje de salida.
Usando estos componentes se presenta el diseño de la fuente de ±1.65V en la figura 3.12.

Figura 3.12: Diagrama esquemático de la fuente de ±1.65V.

En la figura 3.13, se presenta el diagrama general del sistema embebido. En este
se integran las dos fuentes, y el microprocesador. Asi mismo, se presentan todos los
elementos de conexión para la comunicación, programación y alimentación. Todo el
sistema sera energizado por medio de una bateŕıa de una celda, conectada por ”Con4”,
sin embargo, el sistema tambien puede ser energizado por ”Con2”, con un voltaje no
mayor a 6 voltios. Esto para simplificar conexiones durante el periodo de pruebas.

Si bien el sistema puede ser energizado tanto por una bateria o una fuente externa. El
sistema se ha diseño para trabajar con una bateria, esto con dos propósitos: 1) cumplir
con los requisitos de portabilidad del dispositivo, y 2) Brindar seguridad eléctrica, evi-
tando un camino entre la red de alimentación y el usuario. Considerando el consumo de
todo el dispositivo, que es aproximadamente 23.3mA. Se considera usar una bateŕıa de
una celda 25C y 200mAh. Con ello teoricamente se espera tener 8.58 horas de uso del
dispositivo.

*Precios referenciales, extraidos de digikey. url:https://www.digikey.com
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Figura 3.13: Diagrama esquemático del sistema embebido.

Figura 3.14: Bateŕıa seleccionada para el sistema embebido

3.4 Simulaciones de los circuitos

Dado que el enfoque principal de este trabajo esta en los sensores sEMG, las simulaciones
seran sobre los mismos en base a sus respuestas en tiempo y frecuencia. En la figura 3.15
se muestra el diagrama esquemático de un sensor sEMG con el circuito DRL, donde se
simulan los circuitos previamente diseñados. En este diagrama, se considera el modelo
simplificado de la piel, tal como es presentado en la tabla 2.1, y se considera un voltaje
DC, que representa el potencial de media celda, con valores iguales de 550mV DC. Asi
mismo, para el fron-end de cada buffer se coloca un capacitor de 10pf que representa la
capacitancia parasita entre el metal conductor y la guardia (shielding). Adicionalmente,
la señal EMG se representa por medio de una fuente variable V EMG, la cual permite
calcular la respuesta en frecuencia del sensor. Aśı mismo, el circuito cuenta con un switch
a fin de poder realizar simulaciones del sistema en modo común y modo diferencial.
Finalmente se considera una fuente de voltaje de 1Vp-p con una frecuencia de 60hz,
acoplada a la fuente V EMG basado en el trabajo de [63].

La primera simulación, es la respuesta en tiempo, para ello el circuito (figura 3.15) se
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Figura 3.15: Diagrama esquemático para simulación de sensores sEMG

configura en modo diferencial, conectando SW1 al canal izquierdo. Asi mismo, la señal de
entrada V EMG tiene un valor de 1mV p-p y una frecuencia de 250Hz, adicionalmente se
esta considerando que los voltajes DC presenten condiciones adversas, por ello se coloca
780mV a V 4 y 1000mV a V 5, si bien los valores y su diferencia es elevada, se considera
este caso, dado que el voltaje DC, que se produce en la piel, puede ser muy variente y
es cŕıtico dado que puede saturar la señal, perdiendo toda información.

En la figura 3.16, es simula la respuesta en tiempo, de las diferentes etapas del circuito
presentado en 3.15. Como se puede apreciar en el mismo, a pesar de tener la presencia
de ruido en modo común de 1Vp-p y ruido de media célula, ninguna de las estapas
presenta una distorción o saturación, de tal forma que la señal de salida Vout, presenta
una amplificación aproximada de 1000 y un offset de 1.65V, tal como se esperaba.

Por otra parte en la figura 4.4, se presenta la respuesta en frequencia en modo
común. Para esta simulación se conecto SW1 al canal derecho, cortocircuitando ambas
entradas. Asi mismo, se removió la fuente de 60Hz, para poder usar la función de
barrido en frecuencia, dadas las restricciones del software. En el gráfico se aprecia la
alta atenuación del voltaje en modo común con un valor de 77dB en 60Hz.

En la figura 3.18, se presenta la respuesta en modo diferencial, para la generación de
este gráfico se configuro el SW1, igual a la simulación en tiempo. Como se aprecia en
la misma, se tiene una ganancia aproximada de 60dB y un ancho de banda de 1354Hz,
con frecuencias de corte en 16Hz y 1.37kHz.
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Figura 3.16: Respuesta del circuito
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Figura 3.17: Respuesta en frecuencia en modo Común del sensor sEMG

Figura 3.18: Respuesta en frequencia en modo diferencia del sensor sEMG
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4 Implementación y evaluación del prototipo

4.1 Implementación

4.1.1 Implementación de sensores SEMG

El circuito ha sido implementado minimizando el tamaño de la tarjeta final y simpli-
ficando la implementación de las conexiones. Por ello se hizo uso de conectores flat
(5034801400), con los cuales se interconectan los sensores sEMG al el sistema embebido,
formando un bus el cual distribuyen las señales EMG, la alimentación (3.3V y −1.65V)
y el voltaje de off-set, figura 4.1.

(a) Capa superior del sensor EMG (b) Capa inferior del sensor EMG

(c) Capa superior del sensor EMG y DRL (d) Capa inferior del sensor EMG y DRL

Figura 4.1: Diagramas de pistas de los sensores EMG

Todas las tarjetas de los sensores sEMG son placas de doble capa con metalizado con
una dimensión de 3×1.7, con la excepción de una tarjeta la cual integra el circuito DRL
4.2 × 1.7, figura 4.1c. Los tarjetas estan interconectadas con unos pines de plata, los
cuales permiten el sensado de las señales sEMG. Estos son pines con forma de ”C”, los
cuales permiten soldarse por un extremo con los buffers del op-amp, mientras que el otro
extremo permite una mejor sujeción mecánica. Los sensores se encuentran cubiertos por
unas cajas fabricadas por impresión 3D, las cuales se utilizan para proteger e integrar
los sensores a una estructura tipo brazalete.

4.1.2 Implementación del sistema embebido

El sistema embebido, se implementó en una tarjeta doble capa con metalizado, en una
placa de 3×1.7. La tarjeta cuenta con 4 conectores, para la alimentación y comunicación
del sistema. La tarjeta contemplo esta geometŕıa a fin de cumplir con los requerimientos
de volumen y el espacio limitado por el cases de los sensores sEMG.
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(a) Vista superior del sensor EMG (b) Vista inferior del sensor EMG

Figura 4.2: Implementación de sensor EMG

(a) Capa superior del sist. embebido (b) Capa inferior del sist. embebido

Figura 4.3: Diagramas de pistas del sistema embebido
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4.1.3 Integración en Brazalete

EL sistema esta integrado en un brazalete de silicona fabricado a medida. El cual esta
diseñado para ser colocado en el antebrazo de forma próxima al codo (1

3) permitiendo
captar la señal de los músculos en donde hay mayor volumen. El brazalete cuenta con
8 espacios para los 8 sensores, considerando un espacio de mayor dimension para la
tarjeta sEMG y el circuito DRL, la cual a su vez integra una bateŕıa de lipo de 140mA.
Finalmente se tiene un switch para cortar el flujo de corriente de la bateŕıa hacia las
tarjetas electrónicas.

Figura 4.4: Brazalete con sensores EMG ensamblado

4.2 Evaluación del prototipo

La evaluación del prototipo de brazalete se dividió en 2 secciones: la evaluación de la
calidad de la señal sEMG y la estimación de gestos de mano usando un algoritmo de
machine learning.

4.2.1 Evaluación de las señales sEMG

La calidad de la señales adquiridas es evaluada por medio de una toma de datos, con
un voluntario con amputación transradial de la mano derecha (metodoloǵıa aprobada
en dictamen N 065-2017/CEI-PUCP). La disposición de los elementos se muestran en
la figura 4.5, en la misma se puede apreciar que se utilizó el brazalete con los 8 sensores
y el sistema embebido, el cual se comunicaba con la PC, por medio de un modulo
de conversión de USB To TTL (FT232RL) y se utilizó Matlab para la adquisición y
visualización de los datos.

En la figura 4.6 se aprecia la señal de los 8 canales EMG adquiridos durante cuatro
gestos de mano aleatorios, con breves periodos de reposo entre gestos. Estos datos
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Figura 4.5: Lectura de señales electromiográficas

son filtrados con un filtro pasa altos con frecuencia de corte a 5hz, para remover la
componente DC. En el periodo de reposo las señales EMG se encuentran en el rango de
±0.015V, con un valor de media cuadrática promedio de 5mV. Asi mismo, las señales se
encuentran en el rango de ±1.65V sin mostrar saturación.
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Figura 4.6: Lectura de 8 canales del dispositivo desarrollado

En la figura 4.7, se muestra la densidad espectral de energia, del canal 8. El contenido
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en frequencia de esta señal se encuentra principalmente en el rango de 0 a 500Hz. Donde
la señal de 60Hz se mantiene dentro del rango de energia de la señal EMG.
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Figura 4.7: Densidad Espectral de Enerǵıa

4.2.2 Calibración y detección de error

Figura 4.8: Ejemplo de señal EMG con ruido por mal contacto entre piel y los sensores.

En condiciones ideales el sistema tiene un comportamiento donde las señales EMG
de los 8 canales se encuentran dentro del ancho de banda de 16Hz y 1.37KHz con una
amplitud de señal en el rango de 0V a 3.3V y una señal de ruido base alrededor de
los ±0.015V. Para que un canal EMG mantenga estas propiedades, el contacto entre
el sensor y la piel es pobre o no es estable, la impedance de entrada incrementa y el
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desbalance entrecanales genera una distorsión en la señal que puede saturar la misma,
como se muestra en al figura 4.8. Para asegurar que este error no se presente, se debe
verificar que el brazalete este colocado correctamente y todos los elementos conductores
de los canales de sensores y del circuito DLR hagan contacto con la piel, con una ligera
presión sobre la misma.

Si bien el sistema a sido evalaudo considerando una señal en modo común sobre
el cuerpo de 1Vp-p, este valor podria incrementarse al estar en un ambiente con una
conexión a tierra pobre o al estar cerca de equipos o maquinaria de alto consumo en-
ergético, este exceso se manifestaria en una señal EMG con presencia de distorsión y
saturación como se aprecia en 4.9.

Figura 4.9: Ejemplo de señal EMG con distorsión y saturación de señal por exceso de
presencia de corrientes de acople en persona.

4.2.3 Evaluación de estimación de gestos de mano

A fin de evaluar la capacidad del sistema para la estimación de gestos, se implementó
un algoritmo de Support Vector Machine(SVM) multiclase, el cual resuelve multiples
subproblemas binarios SVM, con una estrategia de uno contra uno.

El problema binario de SVM, es formulado como un programa cuadrático convexo,
siguiendo la ecuación 59,
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1

2
‖w‖2 + C

l∑
i=1

ξi (59)

s.t.yi((w.xi) + b) ≥ 1− ξi, i = 1, ..., l (60)

ξi ≥ 0, i = 1, ..., l (61)

Donde ξi = ξ1, .., ξl, y C > 0 es un parámetro de penalización [64]. La estrategia uno
contra uno, consiste en resolver la formulación binaria de SVM para cada par de clases,
donde la clasificación de un patron desconocido se realiza deacuerdo a votación, donde
la solución de cada SVM, da un voto por clase[65].

Se utilizó la base de datos de putEMG[66], para para una primera evaluación de la
implementación del algoritmo. 40 muestras fueron utilizadas del dataset de gestos de
mano ”Repeats long”, y solo 5 de los 9 gestos de cada dataset fueron usados para la
evaluación. Estos gestos fueron: reposo, puño, flexion, extensión, y pinza entre pulgar
y anular. Cada muestra de data fue decimada por un factor de 4, luego pre-procesada
usando un filtro pasabanda con frecuencias de corte entre los 70Hz y los 500Hz, seguido
de un filtro notch multiple, con frecuenias en 50Hz y 100Hz, para remover el exceso de
ruido por la linea de poder. Finalmente, la data es rectificada y filtrada con un filtro pasa
bajos con frecuencia de corte en 1.25Hz. Los Support Vectors (SV) son obtenido por
medio de la función fitcsvm en el entorno Matlab® R2018a, esta función fue configurada
para usar un kernel lineal. Las pruebas de predicción usaron el 75% de cada muestra de
datos para generar los support vectors y el 25% restante se utilizó para la predicción,
los resultados se aprecian en la figura. 4.10.
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Figura 4.10: Matriz de confusión del algoritmo propuesto de estimación de gestos de
manos

Se evaluó el sistema para la recolección de datos y reconocimiento de gestos en la
PC, para ello se trabajó con un voluntario con discapacidad. Un hombre de 24 años con
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amputación transradial 2
3 en el brazo derecho. El mismo utilizó el arreglo de sensores

en su brazo y se posicionó frente a una PC, como se muestra en la figura 4.5, para la
recolección de datos. Se realizaron cuatro tomas de datos, donde cada toma consist́ıa en
una serie de cuatro gestos donde cada uno tenia una duración de 2 segundos y entre los
mismos se pasaba a reposo, por el mismo periodo de tiempo. Los gestos solicitados fueron
los mismos que la simulación. Dado que el voluntario no tiene un feedback háptico o
visual de su movimiento de mano, se le instruyó que realice las contracciones musculares
de su antebrazo pensando en los gestos mismos. Asi mismo, durante el proceso de
recolección de datos, se complementó la asistencia al voluntario con feedback auditivo
de parte del investigador, para que pueda tener una mejor sincronización entre las gestos
referenciales. Los datos fueron pre-procesados y los SV fueron encontrados siguiendo la
experiencia con la base de datos. Los datos de exactitud se pueden apreciar en la figura
4.11. Se obtiene un valor promedio de exactitud de 94.80% para todos los gestos entre
las 4 tomas de datos.
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Figura 4.11: Gráfico de barras de exactitud para los 5 gestos estimados

Se evalúa el sistema embedido para la estimación de gestos de mano en tiempo real.
Para ello se implementa el algoritmo de predicción en el sistema embebido, el cual usa los
SV previamente calculados en la PC. Con estos, el sistema envia los gestos reconocidos
de forma serial hacia la pc u otro sistema. Para simplificar la prueba, se trabajan solo
con 4 gestos: reposo, puño, flexión y extensión. Usando la configuración anterior, se hace
la lectura de las señales EMG del voluntario y la generación de SV, para ser descargados
en la memoria del sistema embebido. Finalmente, el voluntario de la prueba anterior
y se situa frente a un brazo robótico, donde este es conectado al sistema embebido por
el puerto serial para enviar los comandos. En la figura 4.13 se pueden ver los gestos
generados en el brazo robótico, por los comandos enviados por el sistema embebido. El
brazo esta configurado para realizar 4 gestos: reposo, puño, pinza y aducción, donde los
dos últimos estan asociados a los gestos de flexión y extensión respectivamente.
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Figura 4.12: Configuración de voluntario con brazalete para evaluación de sistema em-
bebido.
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Reposo Pinza

Puño Aducción

Figura 4.13: Prueba de control de gestos de brazo OctaHand
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Conclusiones

Se logró el objetivo general de la tesis, al diseñar e implementar un arreglo de ocho
sensores EMG integrado a un sistema embebido, para el procesamiento de señales en
tiempo real, portátil y de fácil uso.

Para lograr el mismo, se diseñaron e implementaron sensores EMG superficiales secos,
la implementación de estos sensores cuenta con elementos conductores de plata 925 con
una distancia interelectrodos de 1cm, con un diseño compacto, el cual permite una
implementación de la tarjeta electrónico 3cm x 1.7cm, la cual se puede acomodar hasta
8 sensores de forma radial, en un antebrazo promedio. Los sensores implementados
tienen una ganancia de aproximada de 60db y un ancho de banda entre 16-1.37KHz. Y
por medio de un circuito DLR se obtuvo un valor de 77db, superando el valor propuesto
de 50db. Complementario a los sensores se implementó un sistema embebido para la
adquisición y procesamiento de los 8 canales de señales EMG superficiales, el cual se baso
en el microprocesador stm32L432kc, el cual contaba con los ADC suficientes para leer
los 8 canales, 80Mhz y 32Kbytes de memoria, mas que suficiente para leer y procesar la
data en tiempo real. Aśı mismo, este circuito integro fuentes de alimentación tanto para
el procesador como para los sensores EMG, suministrando voltajes positivos, negativos
y de referencia. En este último se implementó un algoritmo de estimación de gestos de
mano, basado en support vector machine, con lo cual se realizó una validación de todo
el sistema, con la participación de un voluntario con amputación transradial, el cual
controló de forma voluntaria los gestos de mano de un brazo robótico. Los resultaron
arrojaron que el algoritmo implementado es capaz de predecir cinco gestos de mano,
con valores de exactitud en las pruebas al rededor de los 94.80%. Se concluye que el
sistema es una herramienta utilizabable para pruebas de adquisición de datos tanto para
usarios sin discapacidad, como usarios con discapacidad, en proyectos que requieran el
reconocimiento de gestos, como en el desarrollo de prótesis de manos.
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Recomendaciones

Si bien los resultado en exactitud son elevados, las pruebas han sido puntuales con
una limitada data y con sesiones cortas de gestos. Esto se reflejó en mayor medida en
las pruebas de control del brazo robotico, donde al desear mantener un gesto por un
periodo prolongado se apreció un mayor grado de dificultad e imprecisiones a la hora
de determinar el gesto a realizar. A fin de tener una estimación que pueda brindar
mayor información de la capacidad del sistema embedido desarrollado, se recomienda
incrementar la longitud de las tomas de datos y complementar las evaluaciones con un
usuario.

Por otro lado, el sistema ha sido evaluado con la implementación lineal de SVM, solo
para la predicción. Con la intensión de tener un reemplazo del sistema MYO, que pueda
suplir sus funciones, se recomienda implementar y evaluar la capacidad del sistema
embebido, considerando la etapa de aprendizaje dentro del mismo y no dependiendo
de una PC. Por último, se debe de evaluar la capacidad del sistema en manejar otros
algoritmos de estimación y predicción de mayor complejidad, como la implementación no
lineal de SVM, o algoritmos más contemporaneos como Convolutional Neural Networks.
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[22] Marco E. Benalcázar, Andrés G. Jaramillo, JonathanA. Zea, and Andrés Páez.
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