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A Non-Invasive Infrared Glucose Monitor Double
Wavelength Based

S.S. Cardoso, J.C.M. Ruzicki and M.B. Machado, Member IEEE

Abstract—This paper presents the analysis and implementation
of a non-invasive blood glucose monitor using a near infrared
absorption technique. The architecture is composed by two light
emitters, with a wavelength of 940 nm and 805 nm. Contrary
to most of the systems presented in the literature, our prototype
considers the absorptive influence of hemoglobins in the measure.
The results were carried out in-vitro through a electronic patient
that emulates the basic characteristics of absorption in biological
tissues. The experimental results obtained from the prototype,
verify the funcionality of the system and signal some of the
advantages over the some of the state-of-the-art techniques.

Index Terms—Non-invasive, infrared, monitor,

eletronic patient, NIR.

glucose

I. INTRODUCAO

IABETES mellitus é uma doenga cronica provocada

pela producdo insuficiente dos niveis de insulina pelo
pancreas, ou pela ndo utilizacdo de modo efetivo da insulina
produzida [1]. A organizacdo mundial de saude, estima que
442 milhdes de pessoas adultas viveram com diabetes em
2014, sendo que em 2016 o nimero de mortes devido a essa
doenca foi de 1,6 milhdes, fazendo desta a sétima causa mais
frequente de morte em todo o planeta. Além disso, a diabetes
também € uma das principais causas da amputa¢do dos mem-
bros superiores e inferiores entre os pacientes hiperglicémicos
[1].

Neste contexto, o automonitoramento dos niveis glicEémicos
por instrumentos portiteis € uma das formas mais eficientes
dos pacientes reduzirem efetivamente os problemas associa-
dos a diabetes [1]. Entretanto, grande parte dos dispositivos
disponiveis no mercado se valem de métodos invasivos ou
semi-invasivos, o que dificulta a intensificagdo do controle da
glicemia, visto que por meio dos métodos atuais é necessario
recolher uma amostra de sangue capilar através de um pe-
queno orificio feito na ponta do dedo. Com isso os pacientes
diabéticos se desencorajam devido ao incémodo e ao doloroso
procedimento.

Atualmente os glicosimetros invasivos fornecem resultados
relativamente precisos. No entanto, os riscos de os pacientes
adicionarem erros as medidas devido a procedimentos inade-
quados sdo maiores. Estes procedimentos podem ser afetados
pela falta de assepsia ou limpeza inadequada do aparelho, pelo
uso de fitas vencidas ou incompativeis com o glicosimetro,
além do uso excessivo de amostras de sangue [1], [2].
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Considerando os problemas relativos aos métodos invasivos
e as dificuldades encontradas pelos pacientes para adesdo
ao tratamento, muitos pesquisadores tém direcionado suas
pesquisas para o desenvolvimento de novas técnicas e instru-
mentos ndo invasivos capazes de mensurarem os niveis de
glicose no corpo humano.

Atualmente, existem diversas técnicas que estdo sendo tes-
tadas para o monitoramento ndo invasivo da glicose. Dentre
estas técnicas destacam-se: as de sensoriamento através do
ar exalado pelos pulmdes; as baseadas em andlise de fluidos
como o suor e as lagrimas e as técnicas Opticas, as quais tem
demonstrado um desempenho promissor para a constru¢io de
dispositivos para o monitoramento [2], [3]. Entre os métodos
Opticos destacam-se técnicas como a de espalhamento da luz,
Fig.1 (A), espectroscopia Raman, Fig.1 (B), além do método
de absor¢do do infravermelho préximo (NIR), Fig.1 (C).
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Fig. 1. A) Técnica de polarizagdo ou espalhamento de luz, B) técnica de
espectroscopia Raman, C) técnica de absor¢@o do infravermelho.

A técnica de espalhamento de luz consiste em monitorar a
dispersao de um feixe luminoso através das alteracdes no coe-
ficiente de refracdo de tecidos humanos, o qual ¢ utilizado para
a determinagdo da concentragdo glicémica. Neste contexto, o
aumento da glicose sanguinea serd proporcional a um aumento
do indice de refracdo do tecido que consequentemente reduzird
o angulo de dispersdo da luz incidente de forma que mais
fétons atinjam o fotorreceptor. Na técnica de espectroscopia
Raman o tecido é excitado por dois feixes de lasers com
comprimentos de onda distintos, sendo um deles varidvel.
A sobreposicdo destes feixes sobre o tecido estimulard a
conversdo de parte da energia de um laser para o outro
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quando a diferenca de frequéncia entre os dois for igual
a frequéncia vibracional do composto a ser medido. Dessa
forma, o ganho de energia de um feixe pelo outro é relacionado
com a concentracio glicémica do meio. Assim, quanto maior
a glicemia maior serd o ganho na frequéncia correspondente a
glicose. Por fim, a técnica de absor¢do do NIR implica em
transferir um feixe de luz infravermelho sobre uma regido
vascular equilibrada do corpo, de modo que a concentracio
glicémica possa ser obtida através da andlise das informagdes
contidas na luz que sai deste meio. Neste tipo de andlise é
importante que a assinatura espectral da glicose se sobressaia
a todos os outros componentes quimicos dentro do corpo
humano [4].

Tendo em vista o avanco dos métodos Opticos citados
agregado a questdes como a simplicidade, custo reduzido e
redugcdo de efeitos de outras moléculas, que ndo a glicose,
sobre as medidas, escolheu-se para o desenvolvimento do
instrumento ndo invasivo uma técnica baseada na absorcdo
de luz, de comprimentos de onda conhecidos, incidente sobre
tecidos vivos conforme a metodologia utilizada em oximetros
de pulso e estudos feitos em [5]. Assim, esse artigo apresenta
uma arquitetura e o desenvolvimento de um sistema para
mensurar a glicose no sangue arterial através da absorcdo
da radiag@o infravermelha, baseadas em cédlculos mateméticos
providos pela lei de Beer-Lambert.

Diferente dos instrumentos desenvolvidos nos artigos [6]
e [7] que utilizam comprimentos de onda em faixas mais
elevadas do espectro de luz, o instrumento elaborado nesse
artigo se vale das faixas mais baixas, conforme os dispositivos
elaborados nas referéncias [8], [9] e [10]. Entre as referécias
citadas existem algumas divergéncias com relag@o a tensdo de
saida fornecida pelos fotodiodos receptores e as amostras de
concentracdo de glicose, sendo que a referéncia [10] mostra
em seus resultados um decréscimo de tensdo conforme o
incremento de glicose e as referéncias [8] e [9] mostram um
acréscimo de tensdo a partir de um incremento de glicose.
Neste sentido o presente artigo traz esclarecimentos para tais
divergéncias mostrando que o comportamento absortivo da
glicose difere-se ao longo da faixa de 70 a 300 mg/dL.

Além do desenvolvimento de um sistema de monitoramento
baseado em comprimentos de onda menores, que permitem
um melhor entendimento da técnica de absorc¢do da luz, esse
artigo traz também um modelo simplificado de um paciente
eletronico para simulagdo da absor¢do de luz em tecidos vivos
onde a absor¢do possui uma caracteristica pulsatil, assim como
o0 bombeamento sanguineo.

As proximas secOes do artigo detalham o processo de
desenvolvimento e teste da proposta. A secdo II apresenta
os materiais e os métodos utilizados onde € apresentado a
arquitetura e o detalhamento do sistema desenvolvido. J4 a
secdo III versa sobre o experimento elaborado e os resultados.
Por fim, a secdo IV trata das conclusdes obtidas.

II. MATERIAIS E METODOS
A. Principio da Absorvincia da Luz em Tecidos Vivos

O sistema descrito nesse texto possui como base os preceitos
advindos da lei de Beer-Lambert, a qual relaciona a atenuacio
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de um feixe de luz com intensidade I que se propaga através
de um meio homogéneo, com a concentracio molecular de
uma determinada substancia absorvedora, conforme a equacao:

I =Iy.exp(—e.c.d) 1

onde € € o coeficiente de extin¢do da substincia absorvedora,
o qual depende do comprimento de onda A da luz propagada
no meio, ¢ é a concentracdo dessa substincia e d expressa o
comprimento do caminho dptico.

Segundo a literatura [11] essa lei se estende aos casos em
que hd mais de uma substincia absorvedora em um mesmo
meio, bastando encontrar a contribuicdo parcial da absorcio
de cada uma delas. Para essa andlise utilizam-se os conceitos
de transmitancia e absorvancia de uma substincia, os quais
sao dados por (2) e (3), respectivamente. Deste modo a
contribuicdo total da absorcdo do meio serd dada pela soma
das absorvancias individuais de cada substincia como expresso

por (4).

T= I_ exp(—e.c.d) (2)
Iy

A=—-In(T)=c.cd 3)

n
Ay =¢er1.cr.d+egcad+ - +ep.0p.d= Z&wcrd 4)
i=1

Utilizando estes conceitos € possivel determinar diferentes
concentragdes de diferentes substincias absorvedoras em um
meio. Para tanto basta que se mega n diferentes absorvancias
relativas a n feixes de luz com n comprimentos de onda
A que sdo absorvidos por esse meio em que se conhece
o coeficiente de extingdo ou o comportamento absortivo da
substincia a qual se quer medir a concentragdo [11]. Assim,
para n emissores de luz com n comprimentos de onda distintos
serd formado um sistema com n equagdes e n variaveis, o qual
sua solugdo resulta no valor da concentrac@o a ser descoberta.
Dessa forma, para o instrumento proposto escolheu-se estimar
a concentracdo de glicose arterial através da medida da ab-
sorvancia de luz em dois comprimentos de onda distintos A1 e
A2. Contudo ndo € possivel verificar a concentracdo de glicose
somente através do sistema de equacdes, visto que a absor¢ao
de luz em tecidos bioldgicos ndo ocorre de forma homogénea,
sendo necessdrio utilizar alguns artificios matematicos como
normalizagdo de sinais e extrapolag@o polinomial, para estima-
la através da absorvancia total de ambos os feixes com
comprimentos de onda A1 e A2 [11].

A luz que se propaga através dos tecidos vivos € absorvida
de modo ndo homogéneo por dois grupos absorvedores:
estatico DC' e pulsatil AC. A parcela de absorgao estatica
é aquela em que ndo ocorrem variacdes na absor¢do da luz
que se propagou. J4 na parcela pulsétil ocorrem variacOes da
absor¢do da luz devido a expansdo e compressdo das artérias
e arteriolas que concentram mais ou menos material absorve-
dor gracas ao bombeamento sanguineo. As caracteristicas de
absor¢do em tecidos bioldgicos ficam evidentes na Fig. 2,
onde ao incidir um feixe de luz com intensidade I sobre este,
somente parte da luz transpassa-o de forma varidvel de acordo
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com o ciclo cardiaco. Nesse ciclo durante a sistole as artérias
dilatam com a passagem do sangue arterial proporcionando
um acréscimo de absorvedores e um incremento do caminho
optico fazendo com que a intensidade remanescente do feixe
luminoso seja minima [;. J4 na didstole ocorre o processo
contrario ao da sistole fazendo com que a intensidade que
transpassa o meio seja maxima Iy.

Sangue arterial -
pulsatil AC

'Sangue arteriai

Sangue veENoso

[
o

DC

Tecido

<

1 1 2gnee
luz incidente

Fig. 2. Absorcdo da luz por tecidos vivos.

Com essa variacdo da intensidade luminosa é possivel
delimitar a regido de absorcdo de interesse ao projeto, a qual
é composta pela componente pulsitil do sangue arterial visto
na Fig. 2. J4 os demais absorvedores como a pigmentacio
dos tecidos, o sangue venoso e a parcela ndo pulsétil do
sangue arterial compdem a parcela estitica. Dessa forma a
absorvancia total A; do meio é determina por uma funcio das
absorvancias DC' e AC conforme (5), onde a parcela alternada
AC' absorvida por tecidos bioldgicos geralmente nio excede
de 1 a2 % da absorvancia estitica DC.

Ay = f(Aac,Apc) &)

O sinal resultante a partir da parcela de luz que conseguiu
se propagar até a outra extremidade do meio, ¢ denominado
de sinal pletismogréafico (PPG) [11]. Assim, através da carac-
teristica pulsatil desse sinal € possivel fazer toda a anélise em
cima dos absorvedores presentes no sangue arterial [5].

Entdo, com base na lei de Beer-Lambert e conforme [5]
€ possivel fazer com que a leitura do glicosimetro seja uma
estimativa da concentracdo de glicose, em fungdo da razdo R
entre as absorvancias normalizadas, devido a absor¢do de luz
a partir da radiac@o provida por dois emissores que emanam
ondas eletromagnéticas com comprimentos de onda distintos
(A1 e A\2) conforme (6), (7) e (8).

A
Cy = f(R) = F(5) (6)
I
Ap = In(F7) 9
H,1
I
Az = In(22) (®)

Para a definicdo dos comprimentos de onda dos emissores
desse sistema considerou-se 0os motivos a seguir.

Conforme [11] a pigmentacdo da pele absorve uma grande
quantidade de luz em comprimentos de onda menores que
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600 nm, portanto, ndo € apropriado realizar medidas de
absorvancia da luz nesta faixa. Assim, para o sistema proposto
utilizou-se como referéncia um emissor com comprimento de
onda A1 de 805 nm, visto que a influéncia das hemoglobinas
oxigenadas (HbO3) e reduzidas (Hb) é mais baixa nesta faixa
como sugerido por [12], logo a absorcdo é mais homogénea
por parte de ambas hemoglobinas.

Para o outro emissor definiu-se a faixa de 940 nm para o
comprimento de onda A2, pois baseado em estudos como os
apresentados em [10], [4] e [13], a glicose possui pequenos
picos de absorcdo em regides mais baixas do espectro de
absor¢dao como em 939 nm e 970 nm.

Assim, através da lei de Beer-Lambert e os estudos ap-
resentados em [14], [15] e [16], a concentracdo de glicose
Cy pode ser estimada por uma curva de calibragido tedrica
representada por uma equacao polinomial dependente da razdo
R. A equacgdo da curva utilizada no sistema proposto € descrita
por (9).

Cy = ki + ka.R+ k3.R* + ke.R? 9)

onde as constantes ki, ko, k3 € ks devem ser determinadas
através da avaliac@o clinica para que se possa obter o ajuste
6timo da curva de calibracio.

B. Desenvolvimento do Sistema ndo Invasivo

A arquitetura geral do sistema ndo invasivo € apresentada
na Fig. 3. Ela se difere de grande parte dos estudos em que a
mesma € limitada a um tnico emissor infravermelho de 940
nm como apresentado em [8] e [10]. Em tais referéncias, cuja
a arquitetura usa apenas um diodo, desconsira-se a influéncia
da absorcdo de luz por parte das hemoglobinas oxigenadas e
reduzidas devido a auséncia de um segundo emissor utilizado
para corrigir o efeito absortivo, de ambas, em estimativas
realizadas pelo instrumento. Similarmente as referéncias [5],
[11] e [17], o sistema é composto pelos médulos de excitagdo
e leitura, emissor e receptor, respectivamente e pelo médulo
de processamento digital. O detalhamento dos mddulos é
apresentado a seguir.

Médulo emissor

Emissor de Controle dos

infravermelho emissores 1

Digital
Tecido "Vive™ Analogico
(Meio de medigao ) o Processamento digital

- dedo, orelha Radiacdo

Infravermelha .

Médulo de
processamento
digital

Processamento
Analégico

Receptor infravermelho-
Fotodiodo

Médulo receptor

Fig. 3. Arquitetura do sistema proposto de monitoramento de glicose.
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C. Mdédulo Emissor

O mbdulo emissor é responsdvel pelo acionamento
dos diodos emissores e constituido por dois blocos: o
primeiro formado pelos emissores de radiacdo infravermelha
HLDB808500H4T (A1) e TIL 32 (A2) com -caracteristicas
fornecidas na Tabela I; e o segundo por um circuito de controle
para acionamento alternado destes emissores, composto por
uma ponte-H implementada com os transistores BC337 e
BC327 dos tipos NPN e PNP, respectivamente. Assim o
acionamento deste modulo pode ser controlado através do
bloco de processamento digital que é ligado as entradas de
controle da ponte-H.

R3 I]< a3 Q_,j] RS

R4 a1 az RE

Fig. 4. Esquemitico e prot6tipo do médulo emissor.

D. Mdédulo Receptor

De modo similar ao circuito emissor, o qual é representado
na Fig. 4, o mdédulo receptor também € composto por dois
blocos: sendo o primeiro um bloco de transducdo da luz
infravermelha e o segundo um sistema de condicionamento
do sinal analégico como apresentado na Fig. 5.

Fig. 5. Protétipo do médulo receptor e seu diagrama de blocos.

Para a etapa de transdu¢do foi utilizado um fotodiodo do
modelo S5972 devido sua extensa faixa de responsividade
espectral e boa fotossensibilidade, como exposto pela Tabela
I, de modo que este possa ser utilizado para transduzir a
luz de ambos os emissores. No entanto, somente uma boa
fotossensibilidade ou uma extensa faixa de responsividade
espectral ndo basta para se obter um sinal nitido, visto que

2

a corrente produzida por fotodiodos é muito baixa. Dessa
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forma, o fotodiodo foi utilizado ligado a um amplificador de
transimpedancia para elevar os pequenos sinais de corrente
e converté-los em valores mais elevados de tensdo [18]. O
esquema descrito pode ser visto na Fig. 6 implementado com
o amplificador do modelo LM324.

. TABELA1
PRINCIPAIS CARACTERISTICAS DOS EMISSORES E RECEPTORES.
Emissor
Modelo Comprimento Poténcia Corrente
(Fabricante) (nm) (mW) (mA)
HLD808500H4T
(Lilly Eletronics) 805 500 150 - 200
TIL 32
(Optoeletronics) 940 30 20 - 100
Receptor
Modelo Responsividade ~ Sensibilidade dcgzsséfo
(Fabricante) (nm) (A/W) (nA)
S5972
(Hammantsu) 320 - 1000 0,57 0,01
Cc2
11
1
R1
S —

—

0O

0O

O O —
SV1 | [

Fig. 6. Bloco de transdugdo do mddulo receptor.

Nesta configuracdo praticamente toda a corrente produzida
pelo fotodiodo circula pela malha de realimentacdo fazendo
com que a tensdo de saida do amplificador de transimpedancia
Vout seja proporcional a corrente do fotodiodo Ifotodiodo
conforme (10).

Vout = Ifotodiodo~R1 (10)

Posteriormente o sinal V,,; é condicionado pela etapa de
condicionamento do sinal, a qual é distribuida em sete sub
etapas conforme apresentado no diagrama em blocos da Fig.
7. O diagrama esquematico do circuito de condicionamento
do sinal é mostrado na Fig. 8.

Filtro PA
1°ordem
0.05Hz 4.72

Ganho=

Filtro PB 2°
ordem 5Hz

Filtro PA 2°
ordem
0.05Hze

Etapade

offset Ganho=

10

Fig. 7. Diagrama de blocos da etapa de condicionamento.
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Entrada

Fig. 8. Diagrama elétrico do bloco de condicionamento.

Nessa etapa as escolhas das frequéncias de corte se deram
levando em considerac@o as caracteristicas do sinal bioldgico
resultante do processo de absor¢do da luz [19].

Considerando que a frequéncia cardiaca em um adulto
encontra-se entre 60 e 100 batimentos por minuto (BPM),
o sinal fotopletismografico resultante da pulsa¢do sanguinea
oscilaria entre as frequéncias minima e maxima de 1 e 1,67
Hz [20] [19]. No entanto, cerca de 90 a 95% do espectro
de poténcia dos sinais providos por técnicas de oximetria,
como neste caso, estdo concentrados a partir da frequéncia
cardiaca do individuo em até trés vezes esta o que resulta em
uma frequéncia de corte mixima de aproximadamente 5 Hz
[21]. Ja a frequéncia de corte minima determinada foi de 0,05
Hz conforme a frequéncia em sinais de oximetria derivadas
da pulsacdo cardiaca minima [22]. Os filtros utilizados para
obter tais frequéncias foram implementados através de ampli-
ficadores LM324.

E. Médulo de Processamento Digital

Apbs o condicionamento analdgico, o sinal é discretizado
e processado pelo médulo de processamento digital. Para
esse médulo utilizou-se a plataforma FRDM-KIL.25Z128M47Z
do fabricante Freescale, a qual realiza o acionamento dos
emissores fazendo a aquisi¢do do sinal resultante do processo
durante uma janela de aproximadamente 9 segundos para cada
emissor. Apds o acionamento dos emissores, a plataforma
realiza a filtragem digital do sinal provido pelo receptor através
de um filtro de média mével com frequéncia de corte em 10
Hz. Em seguida sdo localizadas as intensidades médximas e
minimas dos sinais para que se calcule a razio R conforme
(6), (7) e (8). Por fim, a plataforma estima a glicose em uma
equacdo pré-calibrada conforme (9) através da razdo R. O
Processo ¢ ilustrado pela Fig. 9.
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AMOSTRAGEM

ECTRLLED’s

OUTPUT-
GLICOSE
(mg/dL)

FILTRO DE
MEDIA MOVEL

RAZAO ENTRE LOCALIZAR
ABSORVANCIAS (IH)MAXIMO

R N (L) MINIMO

Fig. 9. Processamento digital realizado pela plataforma Freescale KL25Z.

Para o levantamento da curva de calibracdo utilizada pela
plataforma foram realizados testes de absor¢do de luz in-
vitro em um modelo que emulasse a morfologia absortiva
dos dois grupos absorvedores presentes em tecidos bioldgicos.
O levantamento desta curva se deu através da avaliacdo de
diferentes concentragdes glicémicas pré-sintetizadas com uma
precisdo de 0,01% sobre o seu valor final. No processo para
o levantamento desta curva cada amostra foi bombeada por
meio de um paciente eletrébnico que € descrito na subsecdo F.
J4 o ajuste da curva foi realizado tomando-se como métrica
de qualidade o coeficiente determinagdo R?.

A partir das concentragdes utilizadas e as razdes R obti-
das experimentalmente para cada concentracio obteve-se, por
extrapolacdo polinomial através do software MatLab a curva
de concentracdo de glicose experimental, como é mostrado na
Fig. 10. O ajuste descrito foi tomado como o melhor entre
os ajustes polinomiais de 1°, 2° e 3° ordem, os quais apre-
sentaram os respectivos coeficientes de determinagdo: 0,6445;
0,7741 e 0,7855.

350 T T !

L~ ]
[=]
P

(5,
(=]
]

-*- Yalores de teste

I rv; expelitental

=
T

Concentragdo de glicose [mgfdL]

@
T

I i I | i i i
01 02 03 04 0§ 08 o 0 0
R

Fig. 10. Curva de calibracdo experimental.

A equacdo obtida para a curva de calibrag@o € representada
por (11).
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Cy = —330,3 4 2550,5.R — 3532.R? + 1653, 8.R? 1D
FE. Paciente Eletronico para as Avaliacoes In-Vitro do Gli-
cosimetro

De modo a viabilizar o teste do glicosimetro proposto sem
a necessidade expor um usudrio a riscos na primeira etapa de
validag@o do projeto, desenvolveu-se um paciente eletronico.
O projeto do mesmo buscou elencar as caracteristicas dpticas
basicas relativas aos dois grupos absorvedores presentes em
tecidos vivos [11], sendo necessario que o modelo emulasse a
absorcdo Optica pulsdtil e a estdtica.

Para a confeccdo do paciente utilizou-se um circuito
eletrdnico controlado pela plataforma FRDM-KIL.25Z128M4Z
para realizar o acionamento de uma pequena bomba de modo
que o acionamento fosse realizado ciclicamente dentro da faixa
de frequéncia cardiaca. A bomba acionada é responsavel por
realizar o escoamento da glicose liquidificada através de uma
mangueira translicida. Assim, a mesma é pressionada sob as
paredes de uma estrutura com os emissores infravermelhos,
presentes no médulo emissor, por um pequeno bastdo com o
diametro equivalente ao de um dedo, o qual é composto por
um polimero sintético envolto por uma camada com papel de
coloracdo avermelhada e copolimero de acetato de vinilo. O
diagrama do circuito de acionamento e o sistema sao ilustrados
pela Fig. 11.
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Fig. 11. A) Diagrama elétrico e hidrdulico do paciente eletronico, B)
representacdo pratica do diagrama elétrico e hidraulico, C) Paciente eletronico
completo.

A caracteristica de absor¢do estitica se da através da
absorcao do bastdo e da coloragdo vermelha do papel além do
copolimero que o envolve. J4 a caracteristica pulsatil € obtida
pelo fato de que o bastdo e a estrutura mecanica, que comporta
0s emissores, comprimem a mangueira quase que extinguindo
a glicose na regido em que ocorre a compressao. No momento
em que a glicose percorre esta regidio ocorre a expansdo da
mangueira de forma similar a dilatacdo que ocorre nas artérias
e capilares resultando na varia¢do da luz absorvida. O processo
de dilatagdo da mangueira é visto na Fig. 12.
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Fig. 12. Compressdo e dilatacdo da mangueira
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O resultado obtido pela absorcdo provida pelo paciente
eletronico € ilustrado na Fig. 13, a qual ilustra a absorcdo
dos feixes de luz com comprimentos de onda A2 e Al,
representados por (A) e (B), respectivamente. A figura ainda
apresenta, em (C) e (D) a absor¢ao tedrica esperada [23] para

os dois comprimentos de onda Al e A2, respectivamente.
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Fig. 13. Resultado dos sinais emulados pelo paciente eletronico em A) e B) e
os sinais providos pela absor¢do de luz em tecidos bioldgicos representados
por C) e D) [23].

III. EXPERIMENTO E RESULTADOS

O experimento relatado neste trabalho representa a primeira
etapa de validacdo do sistema, visto que a segunda etapa
avaliativa deve ser realizada in-vivo com uma quantidade e
diversidade significativa de voluntirios para que a mesma
tenha validade [5], [24].

A primeira etapa de validacdo consiste em realizar
avaliagdes in-vitro, com amostras glicémicas pré-sintetizadas
sobre o sistema ndo invasivo proposto. Todos os experimentos
relatados nas referéncias de [6] a [10] realizam essa primeira
etapa para que posteriormente o sistema seja calibrado e
testado in-vivo.

Para a etapa de validacdo in-vivo é necessdrio que o
sistema seja calibrado novamente, visto que a absor¢do da
luz varia de pessoa para pessoa. Logo, para que a calibracio
na segunda etapa possa ser estendida para diferentes pessoas é
necessario que o processo considere um conjunto diversificado
e expressivo de voluntarios.

Neste artigo, por tratar-se de testes iniciais, apenas a
etapa in-vitro foi implementada. Entretanto, diferentemente
dos demais artigos citados em que esta etapa € realizada sem
considerar os efeitos vasculares na absor¢do da luz, neste
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trabalho estas caracteristicas sdo agregadas através do paciente
eletrdnico. Sendo assim, as caracteristicas morfoldgicas do
sinal absorvido pelo dedo de um paciente real, as quais sdo
o requisito de interesse para os testes, foram reproduzidas
com bastante similaridade pelo paciente eletronico conforme
visto na Fig. 13. Além da similaridade, o acréscimo destas
caracteristicas no modelo in-vitro sugerem uma curva de
calibracdo polinomial conforme € proposto pelas referéncias
[5] e [13] para testes a partir de medi¢Ges em voluntérios reais.
Neste contexto, o modelo proposto € uma referéncia melhorada
para testes iniciais, quando comparado a modelos estaticos.

Para a avaliagdo das leituras realizadas pelo instrumento
foram utilizadas como referéncia as concentracdes de glicose
liquida de 300, 275, 250, 200, 175, 130 e 70 mg/dL. A
formulacdo utilizada para as andlises da exatiddo (Arms),
desvio médio (B) e precisdo (Ps) dos valores estimados foram
extraidas das referéncias [25] e [24], visto que ndo existe
norma vigente para glicosimetros ndo invasivos até o presente
momento.

O experimento conduzido consistiu em inserir uma
concentragdo, por vez, de glicose liquidificada no interior
da mangueira que compde o paciente eletrOnico. Assim, a
glicose bombeada transita pela regiio em que a mangueira
estd comprimida dilatando a mangueira e fazendo com que a
intensidade da luz que permeia os materiais absorvedores do
paciente eletronico varie. Com isso, o glicosimetro proposto
pode estimar a concentracgdo de glicose presente no volume do
fluido que variou dentro da mangueira, o que seria andlogo a
estimar a glicose no sangue arterial.

Os testes foram realizados sobre cada uma das amostras de
referéncia para avaliar a proximidade entre o valor estimado
pelo glicosimetro e o valor glicémico real da amostra, o
qual é conhecido. No processo o instrumento desenvolvido
realizou 25 leituras sobre o montante do conjunto de amostras.
Cada leitura foi composta por uma média de 4 estimativas
consecutivas realizadas a cada 18 segundos conforme a rotina
do firmware desenvolvido que foi estabelecido na plataforma
FRDM-KL25Z128M4Z. Assim, o tempo necessirio para o
instrumento realizar uma leitura leva em torno de 1 minuto.

Realizados os experimentos; obtiveram-se os fatores es-
tatisticos para os valores estimados pelo instrumento, os quais
apresentaram resultados esperados para altas concentra¢des
de glicose. Entretanto, para valores menores de concentraciao
de glicose, a dispercao das leituras em relacdo a amostra de
referéncia aumentou. Este fato pode ser visto pelos resultados
estatisticos das leituras apresentados pela Tabela II.

TABELA 11
ESTATISTICA DAS LEITURAS REALIZADAS PELO INSTRUMENTO.
Referéncia (mg/dL) Arms (mg/dL) B (mg/dL) Ps (mg/dL)
300 4,38 3,79 3,47
275 8,20 8,03 1,93
250 9,60 9,56 1,15
200 17,61 -4,52 19,65
175 7,00 3,65 6,90
150 20,41 -10,32 21,57
130 8,46 5,82 7,52
70 19,13 11,47 18,75
MEDIA 11,85 3,43 10,12
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Ainda visando analisar clinicamente os resultados obtidos
para as leituras realizadas pelo instrumento elaborou-se um
grafico relacionando a glicemia de referéncia e a leitura
realizada, sobre a grade de erro de Clarke. Esta grade tem por
fun¢do demonstrar a precisido clinica do instrumento através
da relacdo entre as leituras realizadas pelo medidor proposto
com os valores reais da glicose. Assim € possivel verificar a
precisdo clinica através da andlise de dispersdo das leituras
sobre as diferentes zonas que constituem a grade de Clarke
[26]. O resultado das leituras sobre essa grade € ilustrado pela
Fig. 14.
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Fig. 14. Andlise clinica dos resultados estimados.

Esta grade relaciona os resultados do método de medicao
proposto com as referéncias liquidas de glicose. Sua
composicio consiste em cinco zonas distribuidas em A, B,
C, D e E. As estimativas realizadas pelo instrumento proposto
que recaem sobre a zona A apresentam uma diferenca inferior
a 20% do valor das concentra¢oes glicémicas de referéncia.
Deste modo, as estimativas contidas na zona A ocasionam
decisdes clinicas corretas. Dentre as leituras realizadas pelo
instrumento proposto a grande maioria recaiu sobre esta zona.
De modo adverso, as leituras contidas na zona E levam a
decisdes clinicas extremamente inadequadas, o que ndo ocorre
para nenhuma das leituras. Em zonas intermedidrias como a
D as leituras do instrumento produzem resultados que ndo
acionam as medidas clinicas necessdrias para controlar a
glicose dos pacientes, como pode ser visto em duas leituras
realizadas, em que o paciente poderia estar entrando em estado
hipoglicémico e no entanto, o instrumento ndo acusou. De
modo distinto a zona D, as leituras contidas na zona C des-
encadeiam corregdes clinicas excessivas, no entanto nenhuma
leitura realizada pelo prototipo estendeu-se a esta regido. Por
fim, os resultados que recaem sobre a zona B apresentam
uma diferenca maior que 20%, mas que nido levam a um
tratamento inapropriado, ou seja, levam a decisdes clinicas
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acriticas ocorrendo somente em um caso isolado [26].

Avaliados os resultados, verificam-se apenas trés leituras
que estdo ligeiramente deslocadas da zona considerada ideal, o
que poderd ser melhorado com um processo de instrumentacao
aprimorado para retirar possiveis artefatos de movimento e
relacionar variacdes de temperatura e umidade com a absor¢do
de glicose [27]. Embora ainda seja necessario realizar testes
in-vivo, o sistema apresentou uma correlacdo de 0,9864 entre
as leituras efetuadas e as concentracdes de referéncia. Além
disso, a exatiddo e a precisdo média obtida ao longo da faixa
em que foram realizadas as leituras foi de 11,85 e 10,12
mg/dL, respectivamente, podendo ser melhorada trocando os
emissores por outros em que a luz emitida seja mais absorvida
pela glicose [5].

A andlise gréfica ainda revela o comportamento absortivo
da glicose ao longo da faixa estudada, em que se constata que
para um intervalo de altas concentracdes glicémicas o efeito
sobre o feixe de 940 nm ¢ totalmente absortivo e proporcional
a concentracdo glicémica medida. Entretanto, a medida que
a concentracdo cai abaixo de 200 mg/dL podem ser vistas,
abaixo da diagonal principal tracejada, oscilacdes bruscas
resultantes da polarizagdo do feixe luminoso e um consequente
aumento da intensidade da luz remanescente do processo de
absor¢dao. Embora a polarizacdo desencadeie flutuacdes nas
leituras constata-se que, de modo geral, o comportamento da
glicose ao longo da extensa faixa que foi trabalhada possui
cardter absortivo fazendo com que a intensidade da luz reduza
conforme o aumento glicémico.

IV. CONCLUSOES

Neste trabalho € apresentado o projeto, implementacdo e
teste de um sistema de monitoramento da glicose de forma
ndo invasiva através da técnica NIR de absor¢cdo. O projeto
do protdtipo para medicdes da glicose sanguinea combinou
a arquitetura apresentada em [8] com a utilizagdo de LEDs
na faixa de 940 nm. Com a arquitetura proposta no trabalho
faz-se uma reduc¢do da influéncia absortiva das hemoglobinas
através da inser¢cdo de mais um emissor na arquitetura que
normalmente ¢ utilizada para tal caso. O presente trabalho
ainda apresenta um modelamento pratico, simplificado e fun-
cional de um paciente eletronico para simular caracteristicas de
processos Opticos de absor¢do e transmissao de luz em tecidos
bioldgicos. Assim, através da interacdo entre o glicosimetro
projetado e o paciente eletronico proposto foi possivel avaliar e
contribuir para o esclarecimento das divergéncias apresentadas
entre alguns trabalhos citados no inicio do texto.
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