
UNIVERSIDADE DE SÃO PAULO 

FACULDADE DE FILOSOFIA, CIÊNCIAS E LETRAS DE RIBEIRÃO PRETO 

PROGRAMA DE PÓS-GRADUAÇÃO EM FÍSICA APLICADA À MEDICINA E 

BIOLOGIA 

 
 
 
 
 

RICARDO ESTÉFANI FRANÇA ROCHA 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Plataforma microeletrônica implantável de comunicação sem fio para 

aquisição de dados fisiológicos 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Ribeirão Preto – SP 
2019  



RICARDO ESTÉFANI FRANÇA ROCHA 
 
 
 
 
 

Plataforma microeletrônica implantável de comunicação sem fio para 

aquisição de dados fisiológicos 

 
 

Versão Corrigida 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Dissertação apresentada à Faculdade de 
Filosofia, Ciências e Letras de Ribeirão 
Preto da Universidade de São Paulo, como 
parte das exigências para obtenção do 
título de Mestre em Ciências, obtido no 
Programa de Pós-Graduação em Física 
Aplicada à Medicina e Biologia. 
 
 
 
Orientador: Prof. Dr. Marcelo Mulato 
 
Coorientadora: Prof.ª Dr.ª Michele 
Mazzaron de Castro 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Ribeirão Preto – SP 
2019  



Autorizo a reprodução e divulgação total ou parcial deste trabalho, por qualquer 

meio convencional ou eletrônico, para fins de estudo e pesquisa, desde que citada a 

fonte. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Ficha Catalográfica 

 

 
 
França Rocha, Ricardo Estéfani 

Plataforma microeletrônica implantável de comunicação sem fio para aquisição de 
dados fisiológicos / Ricardo Estéfani França Rocha; orientador, Marcelo Mulato; 
coorientadora Michele Mazzaron de Castro. Ribeirão Preto, 2019. 

Versão Corrigida 
 
Dissertação (Mestrado) – Programa de Pós-Graduação em Física Aplicada à 

Medicina e Biologia, Faculdade de Filosofia, Ciências e Letras de Ribeirão Preto, 
Universidade de São Paulo, Ribeirão Preto, 2019. 

 
1. Biotelemetria. 2. Dispositivo implantável. 3. Pressão arterial. 4. Identificação por 

rádio frequência (RFID). 
 
 
 
 

 



Nome: França Rocha, Ricardo Estéfani 

Título: Plataforma microeletrônica implantável de comunicação sem fio para 

aquisição de dados fisiológicos 

 

Dissertação apresentada à Faculdade de 
Filosofia, Ciências e Letras de Ribeirão 
Preto da Universidade de São Paulo, como 
parte das exigências para obtenção do 
título de Mestre em Ciências. 

 

Aprovado em: 

 

Banca Examinadora 

 

 

Prof. Dr. ____________________________________________________________ 

Instituição: __________________________________________________________ 

Julgamento: _______________________ Assinatura: ________________________ 

 

Prof. Dr. ____________________________________________________________ 

Instituição: __________________________________________________________ 

Julgamento: _______________________ Assinatura: ________________________ 

 

Prof. Dr. ____________________________________________________________ 

Instituição: __________________________________________________________ 

Julgamento: _______________________ Assinatura: ________________________ 

 

  



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Dedico este trabalho a minha família, com amor e gratidão, por 

sua compreensão, carinho e presença. Em especial para minha 

mãe pelo incansável apoio ao longo do período de elaboração 

deste trabalho. 

  



AGUADECIMENTOS 

 

Agradeço primeiramente a Deus, que me concedeu discernimento e sabedoria 

para conduzir este trabalho, e nos momentos de dificuldade esteve presente me 

auxiliando em todas as situações. 

À minha mãe Rosira, que não media esforços para me ajudar no que fosse 

preciso. À minha irmã Rafaela, companheira de todas as manhãs nas viagens para a 

USP. 

Aos meus familiares pela paciência e suporte durante minha trajetória no 

mestrado e no período de realização deste trabalho. 

Ao meu professor e orientador, Marcelo Mulato, por todo apoio, compreensão, 

ensinamentos e mentoria. 

À minha coorientadora Prof.ª Michele, aos seus alunos do laboratório, e à 

técnica Eliane, pela disponibilidade e auxílio. 

Aos companheiros e amigos do laboratório SENSORMAT, pela ajuda, pelos 

momentos de descontração e conversas, e o ambiente de companheirismo no 

laboratório. 

À FFCLRP pela oportunidade de realizar meu mestrado nesta instituição. 

Aos professores, técnicos e funcionários do Departamento de Física pelo 

suporte durante a trajetória no mestrado. 

À CAPES e a FAPESP pelo suporte financeiro.  



RESUMO 

 

FRANÇA ROCHA, Ricardo E. Plataforma microeletrônica implantável de 

comunicação sem fio para aquisição de dados fisiológicos. Dissertação 

(Mestrado) – Programa de Pós-Graduação em Física Aplicada à Medicina e 

Biologia, Faculdade de Filosofia, Ciências e Letras de Ribeirão Preto, Universidade 

de São Paulo, Ribeirão Preto, 2019. 

 

Os avanços na indústria de semicondutores, assim como em outras áreas da ciência 

e engenharia, possibilitam a criação de cenários interdisciplinares. Nos quais, a 

convergência entre áreas distintas do conhecimento gera benefícios que não 

poderiam ser alcançados isoladamente. Nesse sentido, devido à natureza complexa 

das ciências médicas, a convergência da medicina com a microeletrônica e a 

inteligência artificial idealiza gerar sistemas mais eficientes, eficazes e acessíveis. O 

monitoramento contínuo de sinais fisiológicos tem papel de destaque nessa visão, 

podendo beneficiar usuários com a transição do modelo tradicional da medicina para 

uma medicina personalizada e preventiva. O sinal de pressão arterial é um dos 

principais sinais fisiológicos e elemento de diagnóstico da hipertensão arterial: 

individualmente o maior fator de risco modificável para doenças cardiovasculares e 

maior contribuinte para causas de mortalidade do mundo. Diante da demanda por um 

sistema de monitoramento, esse trabalho propôs dar os primeiros passos para o 

desenvolvimento de um dispositivo implantável para aquisição contínua do sinal de 

pressão arterial. Visionamos aplicação inicial em experimentação animal e concepção 

de um dispositivo de baixo custo, utilizando componentes disponíveis comercialmente 

e a tecnologia RFID para transmitir os dados de interesse para um hardware externo. 

 

Palavras-chave: Biotelemetria. Dispositivo implantável. Pressão arterial. Identificação 

por rádio frequência (RFID).  

  



ABSTRACT 

 

FRANÇA ROCHA, Ricardo E. Wireless implantable microelectronic platform for 

acquisition of physiological data. Dissertação (Mestrado) – Programa de Pós-

Graduação em Física Aplicada à Medicina e Biologia, Faculdade de Filosofia, 

Ciências e Letras de Ribeirão Preto, Universidade de São Paulo, Ribeirão Preto, 

2019. 

 

Advances on semiconductor industry, as well as in other areas of science and 

engineering, enable the creation of interdisciplinary scenarios. In which, the 

convergence between distinct areas of knowledge generates benefits that could not 

be achieved in isolation. Therefore, due to the complex nature of the medical sciences, 

the convergence of medicine with microelectronics and artificial intelligence idealizes 

to generate more efficient, effective and accessible systems. The continuous 

monitoring of physiological signals has an outstanding role in this vision, enabling 

benefits for users with the transition from a traditional model of medicine to a 

personalized and preventive medicine. The blood pressure signal is one of the main 

physiological signs and element of the diagnosis of hypertension: individually the 

greatest modifiable risk factor for cardiovascular diseases and the major contributor to 

causes of mortality in the world. Faced with the demand for a monitoring system, this 

work proposed to take the first steps towards the development of an implantable device 

for continuous acquisition of the blood pressure signal. We aim initial application in 

animal experimentation and to design a low-cost device, by using commercially 

available components and RFID technology to transmit data of interest to an external 

hardware. 

 

Keywords: Biotelemetry. Implantable device. Blood pressure. Radio frequency 

identification (RFID). 
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1. INTRODUÇÃO 

 

A indústria de semicondutores vem com sucesso, ao longo dos últimos anos, 

miniaturizando e aumentando drasticamente a densidade de dispositivos eletrônicos 

como forma de reduzir os custos de fabricação e melhorar o desempenho. (1) 

Consequentemente, em conjunto com dispositivos semicondutores mais eficientes, 

em termos de consumo de energia, surgiram novas oportunidades na utilização destes 

dispositivos em diversas áreas e aplicações antes impraticáveis. 

Nesse contexto, diante da sua natureza complexa, o setor de saúde em muito 

pode se beneficiar pela viabilidade da convergência da medicina com a 

microeletrônica, idealizando suprir a carência por sistemas mais eficazes e acessíveis. 

A Internet das Coisas, uma visão tecnológica que almeja a integração de itens 

com a capacidade de comunicação e atuação autônoma, objetiva aplicações 

sofisticadas sem intervenção humana. (2) O setor de saúde é identificado nessa visão 

como um dos alvos de interesse, principalmente para aplicações de monitoramento 

contínuo de sinais fisiológicos, onde usuários se beneficiariam da transição do modelo 

tradicional da medicina para uma medicina preventiva. (3) 

Os biossensores são componentes com papel de destaque essencial para 

atingir essa visão, que em conjunto com os avanços em nanotecnologia e em outras 

áreas da ciência e engenharia possibilitam a realização do conceito da Medicina P4: 

Preditiva, Preventiva, Personalizada e Participativa. (4) 

Avanços no campo da Inteligência Artificial também vêm colaborando para 

realizar essa visão, proporcionando aplicações que auxiliam no diagnóstico e 

prognóstico de condições médicas com resultados que, em alguns casos, superam 

profissionais da saúde experientes. (5, 6) A identificação de indicadores de pneumonia 

em radiografias do tórax é um exemplo onde um algoritmo de aprendizado de máquina 

ultrapassou em sensibilidade e especificidade quatro radiologistas no diagnostico com 

precisão da doença. (7) 

Entretanto, o treinamento dos modelos de inteligência artificial exige um 

elevado volume de dados para obter resultados com precisão significativa. Essa 

demanda pode ser suprida por hardwares de monitoramento contínuo de sinais 

fisiológicos e desta forma viabilizar os benefícios que essas novas tecnologias 

visionam trazer para a medicina. 
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Wearables, dispositivos utilizados como segunda pele, é uma classe de 

tecnologia que pretende integração com o corpo de usuários e monitoramento não-

invasivo da saúde de indivíduos. (8) Essa área tem ganhado evidência na literatura e 

atraído atenção de gigantes da tecnologia, como a Samsung, Apple e Fitbit. Além 

disso, avanços na área de epidermal electronics, categoria da eletrônica que permite 

atingir “espessuras, módulo de elasticidade, flexão, e densidade de massa 

correspondentes à epiderme” (9), vem tornando possível uma integração uniforme de 

dispositivos com o corpo de usuários. 

Recentemente publicado na literatura e demonstrando a viabilidade da 

tecnologia, foi apresentado um dispositivo wearable para análise da transpiração com 

monitoramento contínuo de glicose, lactato, sódio e potássio. Utilizado para medir o 

perfil detalhado do suor de usuários envolvidos em atividades físicas prolongadas e 

fazer uma avaliação em tempo real do estado fisiológico do indivíduo. (10) 

No entanto, a natureza não-invasiva de dispositivos wearables restringe os 

sinais fisiológicos que podem ser adquiridos, inviabilizando o dispositivo para 

aplicações específicas. Nesse sentido, o próximo passo lógico é o desenvolvimento 

de dispositivos implantáveis para aquisição e monitoramento contínuo de sinais 

fisiológicos. 

Uma startup de tecnologia médica, Quanttus, após arrecadar mais de 20 

milhões de dólares em financiamento e anos de pesquisa, falhou em sua ambição de 

desenvolver um relógio de pulso wearable para aquisição contínua de pressão arterial. 

(11, 12) Isso demonstra a dificuldade de aquisição contínua de certos sinais de 

maneira não-invasiva e em meio externo ao ambiente médico habitual.  

A pressão arterial, um dos principais sinais fisiológicos, elemento de 

diagnóstico da hipertensão arterial, caracterizada por valores elevados e persistentes 

de pressão arterial, é o componente mais importante de modelos de prognósticos de 

doenças cardiovasculares; e quando elevada o maior contribuinte individual para 

causas de morte no mundo. (13)  

O aumento da pressão arterial é caracterizado por diversos fatores, que 

incluem o estilo de vida de indivíduos, alimentação, genética, elevado estresse mental, 

e envelhecimento. A hipertensão é assintomática e estudos mostram que uma porção 

considerável de hipertensos no mundo não tem conhecimento do seu estado 

patológico, não tratam ou tratam de forma imprópria. (13) 
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Recentemente, um estudo clínico propôs avaliar se a redução da pressão 

arterial sistólica possuía correlação com o declínio cognitivo de idosos no período de 

um ano de observação. (14) O estudo identificou que houve um declínio cognitivo, 

estatisticamente significativo, no grupo de pacientes com problemas complexos de 

saúde, que estavam em terapia anti-hipertensiva, e reduziram o valor de pressão 

arterial sistólica para abaixo de 130 mmHg. Nesse contexto, a aquisição contínua do 

sinal de pressão arterial pode ser de interesse, visionando aplicação no controle de 

casos de idosos hipertensos. Como uma possível administração farmacológica menos 

rígida, ou até deprescrevendo o medicamento, devido ao monitoramento contínuo e 

intervenção quando observado valores de pressão arterial perigosos. 

A hidroclorotiazida é um dos medicamentos mais utilizados no tratamento de 

hipertensão. (15) Em 2018 o governo brasileiro gastou mais de 3,1 milhões na compra 

de hidroclorotiazida (16), medicamento na Relação Nacional de Medicamentos 

Essenciais (Rename) do Ministério da Saúde e distribuído no Sistema Único de Saúde 

(SUS). (17) Contudo, um estudo publicado recentemente associou o uso da 

hidroclorotiazida com câncer de pele não melanoma, além dele já ser previamente 

ligado ao câncer de boca. (18) Isso pode ressaltar a importância da pesquisa 

farmacológica para novos medicamentos no controle da hipertensão. 

Nas pesquisas acadêmicas de farmacologia cardiovascular com 

experimentação animal, o método de cauda-manguito é utilizado por um número 

considerável de pesquisadores para medir o volume de pressão na cauda dos ratos, 

parâmetro correlacionado com a pressão arterial. O sistema consiste em acoplar um 

manguito e sensor de pressão na cauda do animal, que está imóvel em um cilindro, e 

adquirir dados de pressão arterial através das variações de volume causadas pelo 

fluxo sanguíneo na cauda. (19, 20) Esse método além de custoso em termos de tempo 

e inconveniência, ao preparar cada animal para o procedimento, também gera 

incertezas na medição em decorrência de que o animal é retirado do seu ambiente e 

imobilizado em um tubo cilíndrico, causando estresse e consequentemente alterações 

nas medidas. (21) Outra desvantagem está relacionada à inviabilidade de o 

pesquisador ter os dados continuamente sendo adquiridos, impossibilitando criar um 

mapa amplo dos sinais fisiológicos em função do tempo. Estão disponíveis no 

mercado sistemas de telemetria para aquisição contínua da pressão arterial através 

de cateteres, porém o alto custo de investimento dificulta a aplicação em grande parte 

das pesquisas. O anexo A apresenta uma cotação para um sistema de telemetria. 
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Com o intuito de superar esses desafios, CONG et al. (22) desenvolveram um 

sistema implantável para monitoramento contínuo da pressão arterial de ratos para 

pesquisa acadêmica. O dispositivo consiste em um anel (com um sensor no interior) 

colocado ao redor de uma artéria, eletrônica dedicada e sensor de pressão 

desenvolvidos especificamente para esse sistema. Porém, a comunicação do 

dispositivo implantado com um periférico externo ocorre apenas em distância inferior 

a poucos centímetros e o animal precisa ficar preso em uma gaiola de dimensões 

limitadas, 10 x 10 x 20 (cm). E o fato do sensor e eletrônica não estarem disponíveis 

comercialmente dificulta o escalonamento e disseminação do sistema. 

VOLK et al. (23) propuseram um sistema diferente para a mesma finalidade. O 

sistema usa um cateter de pressão introduzido na artéria e eletrônica comercial, 

ambos disponíveis no mercado. Eles alcançaram um aumento na distância de 

transferência de dados entre o implante e o periférico externo e possibilidade de 

comunicação com mais de um implante, em animais distintos, na mesma área. 

Entretanto, não obtiveram medições consistentes por um período considerável devido 

a coagulação do sangue pelo uso de cateter. 

Uma plataforma microeletrônica implantável de comunicação sem fio para 

aquisição de dados de sensores e que possibilita o monitoramento contínuo de sinais 

fisiológicos é de relevância para a área médica, e pode suprir a demanda para realizar 

as visões tecnológicas recentes. A plataforma pode ainda ser empregada nas 

pesquisas acadêmicas suprindo a carência por sistemas consistentes e acessíveis, 

visionando compreender melhor as correlações entre as variáveis de pesquisa. 

Este trabalho visa dar os primeiros passos para suprir a demanda por um 

dispositivo implantável de comunicação sem fio, de baixo custo, para monitoramento 

contínuo e consistente de sinais fisiológicos, idealizando inicialmente a aquisição do 

sinal de pressão arterial em experimentação animal. O trabalho almeja ainda o 

desenvolvimento da plataforma com componentes disponíveis comercialmente, para 

tornar o sistema mais acessível e facilitar o escalonamento e sua disseminação. Os 

principais desafios na abordagem de um dispositivo implantável envolvem o consumo 

de energia; a dimensão do dispositivo; a biocompatibilidade do material de 

encapsulamento do implante para não haver toxicidade, nocividade e nem provocar 

rejeição imunológica; e a transmissão de dados do implante para um hardware 

externo. 
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2. MÉTODOS E MATERIAIS  

 

Esta seção descreve em detalhes os métodos e materiais utilizados no decorrer 

do trabalho. São informados aqui os componentes eletrônicos que compõem o 

dispositivo implantável e os critérios adotados nas suas escolhas. Materiais e 

equipamentos utilizados também são detalhados, assim como os softwares usados 

para a elaboração do trabalho.  

 

2.1. Eletrônica 

 

Uma das dificuldades no desenvolvimento de um dispositivo implantável está 

relacionada ao consumo de energia. Ele deve ser necessariamente o mais eficiente 

possível para prolongar sua vida útil. O consumo de energia é fator primordial, por 

serem dispositivos geralmente alimentados por bateria interna das quais a 

substituição nem sempre é viável. A escolha dos componentes que farão parte do 

circuito eletrônico é crítica e deve imprescindivelmente atender a esta e outras 

restrições. 

O circuito eletrônico é o responsável por adquirir, processar e transmitir os 

dados de interesse. O fluxo de trabalho básico de um dispositivo implantável é 

constituído de um sinal analógico de um sensor, que primeiro, passa por um 

amplificador, e depois, por um conversor analógico-digital (A/D). Em seguida, os 

dados, agora em formato digital, são armazenados localmente para depois serem 

transmitidos para um receptor externo conectado a um computador. 

Visando atender essas especificações, o microcontrolador ARM Cortex-M0+ 

ultra-low-power STM32L071KZ da STMicroelectronics foi escolhido por possuir 

estrutura desenvolvida exclusivamente para aplicações que demandam alta eficiência 

no consumo de energia. O microcontrolador é quem realiza a aquisição e 

processamento dos dados do sensor e gerencia a comunicação com periféricos 

internos e externos ao dispositivo. Ele possui conversor A/D de 12 bits com 1,14 Mega 

amostras por segundo (Msps), periféricos I2C e SPI para interface de comunicação e 

memória de 192 Kbytes. 

Para estender a capacidade de armazenamento do dispositivo e possibilitar a 

aquisição de mais dados, uma memória complementar precisa ser adicionada ao 

circuito. A memória não-volátil Excelon Ferroelectric-RAM (F-RAM) CY15B108QI-
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20LPXIES da Cypress desenvolvida para atender aplicações portáteis com consumo 

de energia limitada foi escolhida. Ela possui memória de 8 Mbytes e interface de 

comunicação SPI compatível com o microcontrolador escolhido. O volume 

considerável de armazenamento pode possibilitar a aquisição de dados mesmo 

quando um link de transmissão não esteja disponível, criando uma maior flexibilidade 

na seleção do protocolo de monitoramento de sinais fisiológicos desejado. 

O sensor piezoelétrico MPXC2011DT1 da NXP foi escolhido por possuir área 

de atuação, entre 0 e 10 kPa (0 e 75 mmHg), dentro das margens baixas esperadas 

do pulso de pressão resultante da pressão sanguínea exercida sobre a parede da 

artéria. O sensor possui sensibilidade de 2.5 mV/kPa e tensão de alimentação de 3V, 

o que viabiliza alimentação por bateria. Outro aspecto importante, o sensor possui 

dimensões reduzidas em comparação com outros sensores de pressão disponíveis, 

característica que visa atender uma restrição adicional dos dispositivos implantáveis. 

Para aumentar a sensibilidade do dispositivo um amplificador pode ser 

adicionado na saída do sensor, amplificando o sinal em Volts da razão tensão/pressão 

gerado pelo sensor piezoelétrico. O amplificador de instrumentação de precisão 

INA333AIDGKR da Texas Instruments foi escolhido por atender as especificações de 

consumo de energia e baixa densidade de ruído, assim como, outras características 

elétricas. 

A tecnologia de identificação por rádio frequência (RFID), de ultra alta 

frequência (UHF) e frequência central em 915 MHz (24), foi escolhida para a interface 

de comunicação entre o dispositivo implantável e um hardware externo por possibilitar 

a comunicação de diversos dispositivos, em uma mesma área, com apenas um 

receptor externo. Visando aplicação em pesquisas acadêmicas com experimentação 

animal, onde ratos ficam fechados em grupos de até cinco animais, a comunicação 

dos dispositivos implantáveis por esse sistema pode ser realizada sem a necessidade 

de separar os animais ou adquirir equipamentos extras, como ocorre em sistemas 

disponíveis atualmente. 

O chip de comunicação RFID UHF escolhido para compor o circuito eletrônico 

foi o UCODE I2C SL3S4011 por possibilitar a comunicação com o microcontrolador 

através do protocolo I2C e possuir memória de usuário de 3328 bits. Também foi 

adquirido um leitor RFID, ThingMagic Sargas, com potência de saída de 1 W, e uma 

antena monoestática, 100.098 da Acura Global, com ganho de 6 dBi, para estabelecer 
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a comunicação com o chip. O software Universal Reader Assistant (URA) da Jadak é 

utilizado para controlar o leitor. 

A linguagem de programação C é utilizada para programar o microcontrolador 

e controlar os periféricos de conversão A/D, comunicação I2C e SPI, processamento 

de dados e demais funções do componente.  

O software uVision da Arm Keil Microcontroller Tools, um ambiente integrado 

de desenvolvimento (IDE) do microcontrolador, em conjunto com o software 

STM32CubeMx da STMicroelectronics, uma ferramenta para configurar e inicializar 

as funções do microcontrolador, são utilizados para criar um algoritmo de controle.  

Para transferir o algoritmo criado para a memória do microcontrolador, foi 

preciso adquirir o kit de desenvolvimento STM32L053 Discovery da 

STMicroelectronics, que inclui o ST-LINK/V2-1 Embedded Debug Tool, ferramenta de 

programação e depuração do microcontrolador. 

A figura 1 apresenta o diagrama simplificado com todos os componentes que 

compõem o circuito eletrônico. 

 

Figura 1 - Diagrama simplificado do circuito eletrônico do dispositivo implantável. 

 

 

2.2. Anel de Silicone 

 

Para a aquisição do sinal de pressão arterial vamos utilizar um mecanismo 

similar ao encontrado no trabalho de CONG et al. (22). O mecanismo de detecção 

consiste em um anel de silicone biocompatível ao redor de uma artéria que, em 

conjunto com um sensor de pressão piezoeléctrico, capta o pulso de pressão 

caracterizado pela expansão da artéria decorrendo da pressão que o sangue exerce 
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em suas paredes. O silicone escolhido para o desenvolvimento do anel foi o Dow 

Corning Silastic MDX4-4210 BioMedical Grade Elastomer, devido à sua propriedade 

biocompatível e elástica, o que proporciona um acoplamento justo com a artéria, 

permitindo a propagação da pressão sanguínea sobre as suas paredes até o sensor 

de pressão. 

O silicone é fornecido em dois componentes em estado líquido: base com 

viscosidade de 115 Pa.s; e agente de cura com viscosidade semelhante a um óleo 

vegetal comum. A mistura de 1 parte com 10 partes por peso do agente de cura e da 

base, respectivamente, forma o elemento básico que dá origem ao silicone rígido. O 

processo de mistura dos dois componentes provoca o aprisionamento de bolhas de 

ar no material. Para remover o ar aprisionado é preciso expor o material à um vácuo 

de 710 mmHg por aproximadamente 1 hora, com ciclos repetidos de liberação do 

vácuo dentro desse período. Deixar o material em repouso por alguns minutos pode 

remover os últimos resíduos de ar. O estágio final de preparo do silicone é o processo 

de cura, que pode ser acelerado aplicando calor sobre o material: o tempo de cura 

para a temperatura ambiente, 40, 55, 75 e 100ºC é, respectivamente, 3 dias, 5 horas, 

2 horas, 30 minutos e 15 minutos. 

Um molde para acomodar o silicone durante o processo de cura é necessário 

para atribuir forma ao silicone e obter a geometria desejada. Incialmente, o molde foi 

fabricado utilizando uma técnica de manufatura aditiva, modelagem por deposição 

fundida (FDM) (25), caracterizada pela fusão de um material termoplástico depositado 

em camadas sucessivas. A impressora 3D Ultimaker 3 Extended com filamento de 

acrilonitrila butadieno estireno (ABS) foi utilizada para fabricar o molde em conjunto 

com os softwares SolidWorks, para o desenvolvimento do modelo digital do molde, e 

Ultimaker Cura, responsável por dividir o modelo digital em camadas e parametrizar 

as variáveis de controle da impressora 3D. 

A tabela 1 apresenta os valores para as principais variáveis de controle da 

impressora 3D utilizados para fabricação do molde do anel de silicone. 
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Tabela 1 - Variáveis de controle da impressora 3D 

Velocidade de impressão 45 mm/s 

Aceleração da impressão 800 mm/s² 

Altura da camada 0,1 mm 

Espessura da parede 1 mm 

Espessura superior/inferior 1 mm 

Densidade de preenchimento 20% 

Tipo de aderência da mesa de impressão Brim 

Gerar suporte Não 

 

O software Comsol Multiphysics também foi utilizado para realizar simulações 

e otimizar o design de determinadas fases do desenvolvimento do anel de silicone. A 

tabela 2 apresenta variáveis e valores de propriedades mecânicas para os materiais 

utilizados nas simulações. 

 

Tabela 2 - Propriedades mecânicas dos materiais utilizadas nas simulações. 

Material Densidade 

(g/cm³) 

Módulo de 

Elasticidade (MPa) 

Coeficiente 

de Poisson 

Fontes 

ABS 1,04 2020 0,37 (26, 27) 

Silicone 1,11 1,142371732 0,49 (28, 29, 30) 
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3. RESULTADOS E DISCUSSÕES 

 

3.1. Anel de Silicone 

 

O anel de silicone foi desenvolvido com base no trabalho de CONG et al. (22), 

mas sem a utilização de adesivos e de dois silicones, um elastômero para transmitir a 

expansão da artéria e outro rígido para proteção de forças externas. Idealizamos a 

substituição do silicone biocompátivel rígido por um anel rígido de ABS, impresso em 

impressora 3D, para otimizar o processo de fabricação e reduzir o custo. Validamos a 

substituição através de simulação numérica com o software COMSOL. A figura 2 

apresenta o resultado do deslocamento em mm das paredes onde aplicamos uma 

força de 5 N na direção do eixo Z sobre a superfície externa do anel de silicone. Na 

esquerda sem e na direita com um anel interno rígido de ABS. A Figura 3 mostra o 

deslocamento máximo do diâmetro interno do anel de silicone sem e com o anel 

interno rígido de ABS em função da força externa aplicada. 

 

Figura 2 - Deslocamento total em mm aplicando uma força de 5N na direção Z da superfície 
do anel de silicone sem e com um anel interno rígido de ABS. 
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Figura 3 - Deslocamento máximo do diâmetro interno do anel de silicone sem e com o anel 
interno rígido de ABS em função da força aplicada. 
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Como pode ser observado em ambas as figuras 2 e 3, o anel interno rígido de 

ABS cumpre com excelência a função de proteção da parte interna do anel de silicone 

da influência de forças externas. Reduzindo o deslocamento da parede interna do anel 

de silicone em duas ordens de magnitude e excluindo a necessidade de utilizar outro 

silicone biocompatível (rígido) e facilitando o processo de fabricação. 

A figura 4 apresenta o diagrama da composição do anel de silicone com o 

sensor de pressão e a artéria. Um óleo de silicone, injetado na cavidade indicada na 

figura através de uma seringa, é o responsável por transmitir a pressão exercida pela 

parede da artéria até o sensor de pressão. O anel de silicone e o sensor de pressão 

são unidos através de um adesivo selante biocompatível, Loctite 4902. 

Para avaliar o comportamento do anel de silicone à pressão exercida pelas 

paredes da artéria, outra simulação foi produzida. A figura 5 apresenta o resultado do 

deslocamento médio ao ser aplicada uma pressão no interior do anel (filme de 40 µm 

de espessura), área de contato com artéria (figura 4), para diferentes valores de 

espessura da parede lateral do anel de 0,1, 0,3 e 0,5 mm. A espessura da parede 

lateral tem influência direta no deslocamento médio da superfície interna do anel.  
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Figura 4 - Diagrama de composição do conjunto anel de silicone, sensor de pressão e 
artéria. 

 

 

Figura 5 - Deslocamento médio da superfície interna do anel de silicone ao ser aplicada uma 
pressão simulando a expansão da artéria para diferentes valores da parede lateral do anel 

de silicone. 
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A figura 6 apresenta (a) a perspectiva em 3D da área interna, (b) e (c) as vistas 

laterais e frontais do anel com parede lateral de 0,3 mm de espessura, e o resultado 

do deslocamento total ao ser aplicada uma pressão de 20 mmHg no interior do anel 
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de silicone. Pode ser observado ainda que a deformação é irregular (vista frontal), 

sendo maior na linha horizontal ao centro. 

 

Figura 6 - Deslocamento total em µm ao ser aplicada uma pressão de 20 mmHg no interior 
do anel de silicone: (a) perspectiva em 3D, (b) vista lateral e frontal da área interna e (c) 

vista lateral e frontal do anel. 

 

 

Para avaliar abertura do anel de silicone no movimento de inserir a artéria no 

interior do anel e prevenir a ruptura do anel interno rígido de ABS, avaliamos o 

comportamento do material para diferentes forças aplicadas e a respectiva abertura 

resultante. A figura 7 e 8 apresenta o modelo 1 e 2, respectivamente, do 

desenvolvimento do anel rígido e os valores de tensão em MPa no volume do material 

e o deslocamento de abertura resultante da força aplicada. 

O ABS impresso em impressora 3D possui limite elástico, tensão em que a 

deformação plástica irreversível inicia, de 32 MPa. (26) A tensão máxima resultante 

de 116 MPa no volume do modelo 1, aplicando uma força de abertura de 1 N, 

ultrapassa o limite elástico do ABS para obter uma abertura de aproximadamente 1 

mm. Essa abertura é necessária para a entrada da artéria de um rato Wistar que em 

média possui uma aorta abdominal de aproximadamente 1 mm de diâmetro. (31) A 

cor magenta da figura 7 representa as áreas onde o limite elástico de 32 MPa do ABS 

é ultrapassado e onde uma provável ruptura pode acontecer. 
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Figura 7 - Tensão e Deslocamento no modelo 1 do anel interno rígido de ABS ao ser 
aplicada uma força de abertura. 

 

1 N 
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Figura 8 - Tensão e Deslocamento no modelo 2 do anel interno rígido de ABS ao ser 
aplicada uma força de abertura. 

 

 

O valor alto de tensão para uma força de abertura no modelo 1 pode ser 

explicado devido a superfície de contato, onde o sensor de pressão e anel de silicone 

1.9 N 
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serão unidos e permanecem fixos, é muito pequena. Desse modo, aumentamos a 

superfície de fixação para o modelo 2 e como pode ser observado na figura 8, a tensão 

máxima é menor que o limite elástico para uma força de abertura de 1,9 N, obtendo a 

abertura desejada de aproximadamente 1 mm. 

As abas de abertura das figuras 7 e 8 que divergem do modelo apresentado na 

figura 4 são o resultado de um experimento, no qual o anel de silicone foi implantado 

na aorta abdominal de um rato e chegamos à conclusão que o acréscimo das abas 

facilitaria a inserção da artéria no interior do anel e o seu respectivo fechamento. 

 

3.2. Molde do Anel de Silicone 

 

A primeira versão do molde foi idealizada para um processo de fabricação ágil 

e com apenas uma estrutura modular do molde, removendo etapas de junção com 

adesivo de partes do anel de silicone fabricadas isoladamente, estratégia adotada 

anteriormente por CONG et al. (22). A figura 9 apresenta uma imagem do primeiro 

molde modular desenvolvido e impresso em ABS pela impressora 3D. 

 

Figura 9 - Primeira versão do molde do anel de silicone 

 

 

Por apresentar dimensões pequenas, estruturas adjacentes não foram 

impressas com qualidade, ocasionando imperfeições e rebarbas de material. Além 
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disso, a retirada do silicone após a cura do molde se mostrou muito difícil. O silicone 

se fixava nessas imperfeições e não era possível retirar o anel sem danificá-lo. Ainda, 

as conexões modulares não cumpriram o propósito de guiar o encaixe das peças que 

completavam o conjunto e facilitar o desmolde, decorrente de divergências nas 

medidas do modelo digital e das peças físicas, e não foram inclusas nas versões 

futuras. 

Após algumas séries de experimentos na busca de um processo de fabricação 

consistente e simplificado do anel de silicone, observamos que não era viável a 

construção de um molde com uma composição única. A impressora 3D não possui 

precisão suficiente para fabricar estruturas muito próximas, ocorrendo união de perfis 

adjacentes. 

Diante desse contexto, mudamos a estratégia de desenvolvimento para fabricar 

um conjunto de moldes isolados que quando combinados atingiriam a geometria 

desejada. O elemento crítico do desenvolvimento do anel de silicone é a área que vai 

em contato com a artéria. Idealmente ela precisa ter uma espessura o mais fina 

possível, para não restringir a expansão das paredes da artéria exercida pelo pulso 

de pressão sanguínea. 

Para garantir a uniformidade e uma espessura reduzida para a área de contato 

do anel de silicone com a artéria, fabricamos esse segmento isoladamente. 

Produzimos um filme fino de silicone através do processo de spin coating sobre uma 

fita flexível de poliimida de 65 µm de espessura, polímero de alta temperatura, para 

resistir ao processo de cura no forno e ser manuseado e moldado facilmente. A figura 

10 apresenta as medidas de espessura do filme para diferentes valores de rotações 

por minuto (rpm) durante o processo de spin coating, com duração total de 1 minuto. 

As medidas foram obtidas com um micrômetro digital. É possível observar uma 

tendência exponencial decrescente da espessura do filme proporcional ao aumento 

da rpm. 

Escolhemos o filme produzido com 5000 rpm para ser aplicado no 

desenvolvimento, que tem espessura de aproximadamente 40 µm, por termos tido 

alguns problemas no manuseio do filme produzido com 6000 rpm e espessura de 

aproximadamente 30 µm. Ele se danificava no processo de desmolde. 

A figura 11 apresenta o conjunto de moldes para fabricar o anel de silicone 

composto por 6 itens: filme de silicone, base inferior e superior do molde, anel interno 

rígido, e hastes de diâmetro de 0,8 e 3 mm. O apêndice A traz detalhes das dimensões 
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dos itens. Alguns detalhes que produziam ângulos e arestas foram substituídos por 

traços abaulados com raios para não irritar órgãos próximos ao anel quando fosse 

implantado. 

O anel interno rígido e a base inferior e superior foram produzidos em ABS pela 

impressora 3D. A figura 12 (a) apresenta imagem das peças em ABS. Detalhes como 

furos e aberturas precisam ser retrabalhados por apresentar rebarbas e imperfeições 

divergentes da geometria desejada. Por exemplo, o furo do anel interno rígido foi 

produzido na impressora 3D com medida menor que a desejada: a medida desejada 

é de mais de 3 mm para conectar o sensor de pressão. Desse modo, é possível obter 

a qualidade e dimensões esperadas após retrabalho com uma micro-retífica. A micro-

retífica é usada ainda para realizar um furo de 1 mm na lateral do anel interno rígido, 

por onde o óleo de silicone será injetado com uma agulha e seringa na cavidade do 

anel de silicone. 

 

Figura 10 - Espessura do filme de silicone produzidos pelo processo de spin coating. 
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O objetivo inicial era fabricar o molde apenas pela impressão 3D. Entretanto, 

também produzimos a base inferior e superior em aço, por meio de usinagem 

convencional e eletroerosão a fio, para obter detalhes da geometria com maior 

precisão. A figura 12 (b) e (c) apresentam imagens das peças em aço. É possível 

observar que a base inferior foi dividida em duas peças, isso foi necessário para 
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realizar o processo de eletroerosão a fio da cavidade do molde. Os furos nas 

extremidades das peças têm o objetivo de guiar o encaixe do conjunto. 

Moldes para fabricar um anel de silicone com diâmetro interno maior também 

foram produzidos, para avaliar o comportamento do anel e simular o acoplamento com 

a artéria emulada por um tubo de borracha de 5 mm de diâmetro. Imagens dos moldes 

fabricados em ABS e aço são apresentadas nas figuras 12 (a) e (b). As dimensões 

são apresentadas no apêndice A. A haste de diâmetro 0,8 mm do conjunto da figura 

11 é substituída por uma de 4,8 mm na fabricação do anel de silicone maior. Todas 

as hastes foram adquiridas em aço inoxidável.  

 

Figura 11 - Conjunto de moldes para fabricar o anel de silicone. 

 

 

O processo de fabricação do anel de silicone consiste em envolver a fita de 

poliimida com o filme de silicone na haste como é exibido na figura 11 e atravessar a 
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base inferior na abertura central. Em seguida a cavidade da base inferior é preenchida 

com silicone e o anel interno rígido e a haste de 3 mm são encaixados seguindo o 

diagrama da figura. O conjunto então é exposto ao vácuo para retirar as bolhas de ar 

aprisionadas no silicone. O último passo é encaixar a base superior com o filme 

atravessando a abertura no centro da peça e colocar o conjunto no forno para o 

processo de cura. A cura do silicone ocorre em 15 minutos em uma temperatura de 

100ºC. 

 

Figura 12 - Moldes do anel de silicone: (a) anel interno rígido e base superior e inferior 
produzidos por impressora 3D em ABS, (b) e (c) base superior e inferior produzidas por 

usinagem convencional e eletroerosão a fio. 

 

 

Após a cura, a base superior é removida cuidadosamente, deixando uma 

cavidade no anel de silicone onde o óleo de silicone irá ocupar mais tarde. O processo 

de desmolde pode ser facilitado com a ajuda de uma solução de 5 % de detergente 

neutro. Para finalizar, com a ajuda de um suporte, uma leve camada de silicone é 

aplicada na superfície plana da base superior, aproximadamente 0,3 mm, e colocada 

em contato com a cavidade da base inferior para fechar a lateral do anel. A Figura 13 

apresenta a disposição dos moldes para esse procedimento. O conjunto então é 
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novamente levado ao forno para o processo de cura e em seguida o desmolde 

completo do anel. 

 

Figura 13 - Disposição dos moldes para o processo final de fechamento do anel de silicone. 

 

Figura 14 - Anel de silicone: (a) sensor e anel de silicone de 5 mm de diâmetro interno com 
bolhas de ar na lateral; (b) e (c) anel de silicone de 1 mm de diâmetro interno, (b) sem e (c) 

com bolhas na lateral. 
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Essa última etapa de fechamento da lateral do anel de silicone é ainda um 

obstáculo a ser superado. O surgimento de bolhas na lateral do anel, que tem 

espessura de aproximadamente 0,3mm, provoca vazamento quando injetamos o óleo 

de silicone na cavidade. A figura 14 exibe imagens do anel de silicone com diâmetro 

interno de 1 e 5 mm, as bolhas são marcadas com a seta. A figura 14 (b) mostra a 

imagem sem bolhas do anel da lateral oposta à lateral que é fechada pela última fase 

do processo de fabricação do anel. Indicando que as bolhas são decorrentes desse 

último estágio, figura 14 (c). Diante desse problema, ainda não obtivemos medidas 

consistentes com o sensor de pressão. 

 

3.3. Sensor de Pressão 

 

Para obter a curva característica de resposta, potencial elétrico em função da 

pressão, do sensor escolhido para o desenvolvimento do dispositivo implantável, 

utilizamos um segundo sensor para correlacionar as medidas. O sensor de pressão 

compensado, calibrado e amplificado da Honeywell, SSCMANN001PGAA5, com faixa 

de erro total de ± 2%, pressão de trabalho entre 0 e 1 psi, e tensão de alimentação de 

5 V, foi usado. 

A função de transferência apresentada pelo fabricante relaciona a tensão 

elétrica de saída (𝑉𝑠𝑎í𝑑𝑎) com os valores da faixa de pressão, mínima(𝑃𝑚𝑖𝑛) e máxima 

(𝑃𝑚á𝑥),tensão de alimentação (𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚) e pressão aplicada (𝑃𝑎𝑝𝑙𝑖𝑐): 

 

 𝑉𝑠𝑎í𝑑𝑎 =
0,8 𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚

𝑃𝑚á𝑥 − 𝑃𝑚𝑖𝑛
 (𝑃𝑎𝑝𝑙𝑖𝑐 − 𝑃𝑚𝑖𝑛) + 0,1 𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚 (1) 

 

A partir da equação 1 e isolando a variável da pressão aplicada, obtemos uma 

equação direta para aplicar na conversão dos valores de tensão elétrica para pressão. 

Ao substituir na equação o valor de pressão máxima da faixa de trabalho do sensor 

de referência, em psi, para o equivalente em mmHg, obtemos também os valores na 

unidade desejada. 

 

 𝑃𝑎𝑝𝑙𝑖𝑐 =
9 𝑃𝑚𝑖𝑛 𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚 − 10 𝑃𝑚𝑖𝑛 𝑉𝑠𝑎í𝑑𝑎 − 𝑃𝑚á𝑥𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚 + 10 𝑃𝑚á𝑥𝑉𝑠𝑎í𝑑𝑎

8 𝑉𝑎𝑙𝑖𝑚
 (2) 
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Utilizamos um conector em forma de “T”, com canal interno que liga 3 aberturas, 

para realizar a coleta das medidas dos sensores simultaneamente. Os sensores foram 

posicionados nas extremidades do conector e uma pressão variável foi aplicada na 

abertura central. As medidas foram coletadas observando a resposta do sensor de 

referência para valores de pressão que produziam um potencial elétrico de resposta 

em múltiplos de 0,5 V até 4,5 V. Depois os valores da resposta do sensor de referência 

foram convertidos em pressão utilizando a equação 2. 

A figura 15 apresenta a curva característica do sensor principal com resposta 

linear e sensibilidade de aproximadamente 0,12 mV/mmHg. A sensibilidade do sensor 

em relação ao erro da medida é relativamente baixa, é possível observar no gráfico 

que a barra de erro ocupa uma faixa de valor considerável.  

 

Figura 15 - Curva característica do potencial elétrico de resposta do sensor MPXC2011DT1 
em função da pressão. 
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Para aumentar a amplitude do sinal e consequentemente a sensibilidade do 

sensor, assim como, tonar o circuito mais robusto às perturbações e ruídos, a saída 

do sensor principal foi conectada ao amplificador de instrumentação INA333. O ganho 

(𝐺) do amplificador é definido por um resistor (𝑅𝐺) conectado na entrado do 

componente e caracterizado pela equação: 
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 𝐺 = 1 + (
100𝐾 Ω

𝑅𝐺
) (3) 

 

A figura 16 apresenta diagrama de aplicação típica do amplificador, com 

resistor de ganho (𝑅𝐺) e capacitores de desacoplamento na fonte de alimentação. O 

amplificador de instrumentação conta ainda com filtros RC passivos internos, com 

frequência de corte de 8 MHz, para diminuir a suscetibilidade à interferência de rádio 

frequência. Alimentamos ambos, o amplificador e o sensor principal, com uma bateria 

de polímero de lítio de 3,7 V e utilizamos um resistor de 1K Ω para obter um ganho de 

aproximadamente 100 vezes.  

 

Figura 16 - Diagrama funcional de uma aplicação típica do amplificador de instrumentação 
INA333. 

 

Fonte: (32) 

 

A figura 17 apresenta o resultado do sensor principal conectado com o 

amplificador de instrumentação. A inclusão do amplificador no sistema não alterou a 

linearidade da resposta, nem provocou distorções no sinal. Como era esperado, 

obtivemos um aumento de amplitude do sinal do sensor e, consequentemente, um 
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aumento da sensibilidade do conjunto, que agora é de 12 mV/mmHg. Devido a 

variação da escala de amplitude do sinal, não é mais possível observar a barra de 

erro no gráfico, que na escala atual do eixo Y é muito pequena. 

 

Figura 17 - Curva característica do potencial elétrico de resposta do sensor MPXC2011DT1 
em função da pressão após amplificação do sinal por um amplificador de instrumentação 

com ganho de aproximadamente 100 vezes. 
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O ganho do amplificador de instrumentação pode ser explorado para obter a 

maior sensibilidade na faixa de pressão de trabalho do dispositivo implantável de 

monitoramento de sinais fisiológicos e tornar o sistema robusto e perceptível à 

pequenas variações de pressão arterial. 

 

3.4. Comunicação do Dispositivo Implantável 

 

Para estabelecer comunicação com o leitor, o chip RFID necessita de uma 

antena. O fabricante especifica referências para o design da antena do chip em função 

da frequência de operação do leitor e outros parâmetros. (33) A figura 18 apresenta 

diagrama com as dimensões de uma antena de cobre, seguindo as especificações do 

fabricante, compatível com a frequência de 915 MHz, valor dentro da faixa de atuação 

da tecnologia RFID no Brasil. 
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Figura 18 - Dimensões em mm da antena de cobre para o chip RFID com frequência de 
atuação em 915 MHz. 

 

Diferentemente do design de desenvolvimento de CONG et al. (22) e VOLK et 

al. (23), que implantaram suas respectivas antenas profundamente dentro do corpo 

do animal e utilizaram comunicação com frequências menores. No design proposto 

nesse trabalho, em virtude da atenuação considerável do sinal que é proporcional a 

frequência de transmissão, elaboramos uma estratégia para lidar com o problema de 

atenuação. Ao invés de levar a antena para dentro do corpo do animal, 

desenvolvemos uma antena flexível de poliimida e cobre, com espessura de 0,06 e 

0,065 mm, respectivamente, para ser implantada de maneira subcutânea, reduzindo 

os efeitos da atenuação. 

A figura 19 apresenta o processo de etching da antena flexível. A primeira etapa 

consiste em fabricar um sanduíche de 3 camadas: fita de poliimida, fita de cobre e 

filme foto-resistivo. Em seguida o conjunto é colocado em uma laminadora para o filme 

foto-resistivo aderir sobre a superfície do cobre. O próximo passo é a impressão da 

máscara da antena em uma transparência, com uma impressora convencional, e 

expor o conjunto em luz UV por 1 minuto. Depois, com o padrão da antena transferido 

para o filme foto-resistivo, o conjunto é submerso em uma solução de carbonato de 

sódio (Na2CO3), 20 g para 1 L de água, por aproximadamente 5 minutos. A solução 

irá remover o filme foto-resistivo que não foi exposto à luz UV. Em seguida o conjunto 
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é submerso em uma solução de percloreto de ferro (FeCl3), 250g para 0,6 L de água, 

por 1 hora para remover o cobre exposto. A última etapa é a remoção do filme foto-

resistivo com uma solução de hidróxido de sódio (NaOH), 30 g para 1 L de água, que 

dura aproximadamente 1 minuto. 

 

Figura 19 - Processo de Etching da antena flexível. 
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A poliimida é um material biocompatível (34), e um modelo da antena, 

encapsulado entre duas camadas de poliimida, foi implantado em um rato por uma 

semana sem provocar rejeição imunológica aparente. 

Para avaliar o comportamento da antena no ar e implantada sob uma camada 

de pele, realizamos simulações no software Comsol Multiphysics. A figura 20 

apresenta a composição e espessuras dos tecidos biológicos utilizados na simulação 

da antena implantada sob uma camada de pele. A antena foi simulada em uma placa 

de fenolite com cobre por conveniência. Os valores de condutividade elétrica, 

permeabilidade relativa e permissividade relativa para os tecidos biológicos usados 

no processamento da simulação foram obtidas do trabalho de CHRYSLER et al. (35).  

As figuras 21 e 22 apresentam o padrão de radiação em 3D e as figuras 23 e 

24 apresentam o padrão de radiação nos planos XZ e YZ da antena simulada no ar e 

simulada sob uma camada de pele, respectivamente. A partir da simulação podemos 

avaliar o desempenho da antena pelo coeficiente de reflexão de potência (36), que 

representa qual a fração da potência máxima disponível da antena não é fornecida 

para o chip de comunicação RFID. Quanto menor o valor do coeficiente, mais potência 

está disponível para o chip RFID. 

 

Figura 20 - Composição e espessuras dos tecidos biológicos utilizados na simulação da 
antena. 
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Figura 21 - Padrão de radiação de campo distante para a antena simulada no ar. 

 

Figura 22 - Padrão de radiação de campo distante para a antena simulada sob uma camada 
de pele. 
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Figura 23 - Padrão de radiação de campo distante nos planos XZ e YZ para a antena 
simulada no ar. 
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Figura 24 - Padrão de radiação de campo distante nos planos XZ e YZ para a antena 
simulada sob uma camada de pele. 

 

 

Como era esperado, o desempenho da antena implantada é menor que a 

antena trabalhando no ar livre. A figura 25 apresenta os valores do coeficiente de 

reflexão de potência para valores de frequência variados, dentro da faixa do espectro 

de frequência em que a tecnologia RFID UHF opera, 860 – 960 MHz. É possível 

observar ainda que o ponto onde o coeficiente de reflexão tem o menor valor foi 
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deslocado para a antena implantada, 973 MHz, se comparamos com a antena no ar, 

938 MHz. 

O desempenho inferior da antena implantada pode ser explicado pelo contraste 

do casamento de impedância do chip RFID e da antena. Ao ser implantada a 

impedância da antena se altera de (1,8392+j191,94) Ω no ar para (74,727+j12,819) 

Ω, valores obtidos nas simulações para a frequência de 915 MHz. A impedância ideal 

para a antena transferir o máximo de potência seria de (12,7+j199) Ω, ou seja, uma 

combinação perfeita do conjugado complexo da impedância do chip RFID. 

 

Figura 25 - Coeficiente de reflexão de potência da antena no ar e implantada. 
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Para avaliar o desempenho real da antena com o chip RFID, fabricamos uma 

antena de cobre sobre uma placa de fenolite, utilizando os principais métodos de 

etching, com filme fotossensível e corrosão por percloreto de ferro. Método 

semelhante ao apresentado na figura 19. A figura 25 apresenta imagem da antena 

com o chip RFID soldado no centro. 

Testamos o desempenho da antena no ar, livre de obstáculos, e em um cenário 

que simulava as condições de implante. No ar livre foi possível estabelecer 

comunicação do leitor RFID com o chip em uma distância de até 4 metros conectando 

o chip em uma bateria de 3V e 2 metros sem bateria. No cenário que simula as 

condições de implante, a antena foi inserida abaixo da pele, com espessura de 
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aproximadamente 2 mm, de uma peça de carne de porco. O desempenho da antena 

simulando o implante, com e sem bateria, não foi tão discrepante como no ar. As 

distâncias máximas entre a antena do leitor e a antena com o chip RFID foram 65 cm 

e 70 cm respectivamente. 

 

Figura 26 - Imagem da antena fabricada por processo convencional de etching. 

 

 

A distância de 70 cm é, a princípio, satisfatória para a aplicação que almejamos 

inicialmente de monitoramento de sinais em experimentação animal. A figura 27 

apresenta a visão geral do sistema para aquisição do sinal de pressão arterial, onde 

a antena do leitor RFID seria posicionada abaixo da gaiola do animal. Entretanto, a 

dimensão da antena ainda precisa ser otimizada. 

 

Figura 27 - Visão Geral do Sistema para Aquisição do Sinal de Pressão Arterial. 
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4. CONCLUSÃO 

 

O monitoramento contínuo de sinais fisiológicos é uma importante ferramenta 

que pode ser empregada em diversos contextos, desde auxiliar diagnóstico e 

acompanhamento de doenças até pesquisas acadêmicas, trazendo benefícios como: 

diagnóstico e intervenção no estágio inicial do problema; melhor entendimento dos 

mecanismos da doença e consequentemente melhores tratamentos; dados 

quantitativos e qualitativos para apresentação de resultados e tomada de decisões. 

No ambiente acadêmico os sistemas de telemetria para experimentação animal 

disponíveis atualmente funcionam de maneira isolada, exigindo que cada animal, além 

do implante, esteja separado dos demais e possua hardware externo individual para 

aquisição dos dados fisiológicos de interesse. Esses sistemas demandam 

investimento em equipamentos adicionais e maior área física para isolar cada animal 

e não causar interferências em sistemas adjacentes. O que impacta diretamente nos 

custos, impossibilitando sua aplicação em pesquisas com orçamento limitado. 

Visando superar esses e outros desafios, e agregar benefícios mencionados 

anteriormente, esse trabalho propôs o desenvolvimento de um sistema utilizando a 

tecnologia RFID. Que possibilita identificar múltiplos dispositivos em um mesmo 

ambiente e em conjunto com um sistema embarcado, obter medições de sinais 

fisiológicos com apenas um hardware externo. Reduzindo custos com equipamentos, 

área física ocupada e necessidade de manuseio dos animais, que gera estresse e 

alterações nas medidas. 

Nosso trabalho deu os primeiros passos para o desenvolvimento de um 

dispositivo implantável para aquisição contínua do sinal de pressão arterial. Frente as 

dificuldades com o vazamento de óleo, não obtivemos dados do sensor de pressão. 

Uma possível solução para esse problema é eliminar o último estágio para fechamento 

da cavidade do óleo de silicone e substituí-lo por um processo de fabricação do anel 

como um todo. Utilizando a impressora 3D e o álcool polivinílico (PVA), material 

solúvel na água, para imprimir o cilindro que ocupará o espaço da cavidade do óleo e 

após a cura, imergir o anel em água para eliminar o PVA e desobstruir a cavidade. 

Diante da crescente disponibilidade de tecnologias complementares e 

popularidade de visões tecnológicas que almejam melhorar e simplificar o universo 

complexo da área médica, este trabalho propôs o desenvolvimento de uma solução 

nacional para um sistema acessível, utilizando componentes disponíveis 
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comercialmente para facilitar o escalonamento e a disseminação. Também discutimos 

alguns desafios relacionados ao design de um dispositivo implantável. O 

desenvolvimento de uma plataforma implantável é de interesse da comunidade e tem 

a propensão de suprir a crescente demanda por hardwares para a aquisição contínua 

de sinais fisiológicos. 

Trabalhos futuros incluem estudo da interação da radiação eletromagnética, 

produzida pelo leitor RFID, com o material biológico e o efeito capacitivo que a antena 

implantada gera, afim de otimizar a comunicação do dispositivo implantável e reduzir 

a dimensão da antena, avaliando também possíveis alterações de geometria; 

desenvolvimento de software para automação do leitor RFID; utilizar material PVA em 

conjunto com a impressora 3D para tentar solucionar o problema de bolhas e 

vazamento no silicone; e desenvolver um sistema de transferência de energia sem fio 

para prolongar a vida útil do dispositivo implantável. 
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APÊNDICE A – Conjuntos de peças que compõem o molde para a fabricação do 

anel de silicone. 
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APÊNDICE B – Relatório da simulação da antena do chip RFID sob uma camada de 

pele. 

 

SIMULATION OF AN ANTENNA UNDER THE SKIN 

1. GLOBAL DEFINITIONS 

Used products 

COMSOL Multiphysics 

CAD Import Module 

LiveLink™ for SOLIDWORKS® 

RF Module 

 

1.1. Parameters 

Parameters 1 

Nam

e 

Expressio

n 

Value Descriptio

n 

Zc 12.7 - j*199 

[ohm] 

(12.7 − 

199i) 

Ω 

Chip 

Impedance 

 

2. COMPONENT 1 

2.1. Definitions 

2.1.1. Variables 

Variables 1 

Selection 

Geometric entity level Entire model 

 

N

a

m

e 

Expression U

ni

t 

Description 

G

a

m

m

a 

(emw.Zport_1 - 

conj(Zc)) / 

(emw.Zport_1 

+ Zc) 

 Reflection 

coefficient for 

complex 

impedance 

matching 

 

2.1.2. Coordinate Systems 

Boundary System 1 

Coordinate system type Boundary system 

Tag sys1 

 

Coordinate names 

First Second Third 

t1 t2 n 

 

2.1.3. Domain Properties 

Perfectly Matched Layer 1 

Tag pml1 

 

Selection 

Geometric entity 

level 

Domain 

Selection Domains 1–4, 10–

13 

 

 

Selection 

2.2. Geometry 1 
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Geometry 1 

Units 

Length unit mm 

Angular unit deg 

 

2.2.1. LiveLink for SOLIDWORKS 1 (cad1) 

Settings 

Descript

ion 

Value 

Synchro

nize with 

Specified document 

Docume

nt 

C:\Users\Ricardo\Desktop\Anten

na_v5.SLDPRT 

Configur

ation 

Default 

Display 

state 

<Default>_Display State 1 

 

2.2.2. Block 1 (blk1) 

Position 

Description Value 

Position {0, -13, -0.5} 

Base Center 

 

Axis 

Description Value 

Axis type z - axis 

 

Size and shape 

Description Value 

Width 60 

Depth 50 

Height 1 

 

2.2.3. Copy 1 (copy1) 

Settings 

Description Value 

Keep input objects On 

x 0 

y 0.25 

z 0 

 

2.2.4. Extrude 1 (ext1) 

Settings 

Description Value 

Extrude from Faces 

 

Distances 

Distances (mm) 

0.035 

 

Scales 

Scales xw Scales yw 

1 1 

 

Displacements 

Displacements xw 

(mm) 

Displacements yw 

(mm) 

0 0 
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Twist angles 

Twist angles (deg) 

0 

 

2.2.5. Block 2 (blk2) 

Position 

Description Value 

Position {0, -13, 0.5} 

Base Center 

 

Axis 

Description Value 

Axis type z - axis 

 

Size and shape 

Description Value 

Width 60 

Depth 50 

Height 1 

 

2.2.6. Block 3 (blk3) 

Position 

Description Value 

Position {0, -13, -1 - 1} 

Base Center 

 

Axis 

Description Value 

Axis type z - axis 

 

Size and shape 

Description Value 

Width 60 

Depth 50 

Height 2 

 

2.2.7. Block 4 (blk4) 

Position 

Description Value 

Position {0, -13, -1 - 2 - 4} 

Base Center 

 

Axis 

Description Value 

Axis type z - axis 

 

Size and shape 

Description Value 

Width 60 

Depth 50 

Height 8 

 

2.2.8. Sphere 1 (sph1) 

Position 

Description Value 

Position {0, 0, 0} 

 

Axis 

Description Value 

Axis type z - axis 

 

Axis 

Layer name Thickness (mm) 

Layer 1 30 
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Size 

Description Value 

Radius 150 

 

2.3. Materials 

2.3.1. Air 

 

Air 

Selection 

Geometric entity 

level 

Domain 

Selection Domains 1–5, 10–

13 

 

Basic Settings 

Description Value 

Coefficient of 

thermal 

expansion 

{{alpha_p(pA, T), 0, 0}, 

{0, alpha_p(pA, T), 0}, 

{0, 0, alpha_p(pA, T)}} 

Mean molar mass 0.02897 

Bulk viscosity muB(T) 

Relative 

permeability 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 

0, 1}} 

Relative 

permittivity 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 

0, 1}} 

Dynamic viscosity eta(T) 

Ratio of specific 

heats 

1.4 

Description Value 

Electrical 

conductivity 

{{0[S/m], 0, 0}, {0, 

0[S/m], 0}, {0, 0, 

0[S/m]}} 

Heat capacity at 

constant pressure 

Cp(T) 

Density rho(pA, T) 

Thermal 

conductivity 

{{k(T), 0, 0}, {0, k(T), 0}, 

{0, 0, k(T)}} 

Speed of sound cs(T) 

 

Refractive index Settings 

Description Value 

Refractive index, real 

part 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, 

{0, 0, 1}} 

Refractive index, 

imaginary part 

{{0, 0, 0}, {0, 0, 0}, 

{0, 0, 0}} 

 

Nonlinear model Settings 

Description Value 

Parameter of 

nonlinearity 

(def.gamma + 

1)/2 

 

2.3.2. FR4 (Circuit Board) 

 

FR4 (Circuit Board) 

Selection 

Geometric entity level Domain 
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Selection Domain 8 

 

Basic Settings 

Description Value 

Relative 

permeability 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 

0, 1}} 

Electrical 

conductivity 

{{0.004[S/m], 0, 0}, {0, 

0.004[S/m], 0}, {0, 0, 

0.004[S/m]}} 

Relative 

permittivity 

{{4.5, 0, 0}, {0, 4.5, 0}, 

{0, 0, 4.5}} 

Coefficient of 

thermal 

expansion 

{{18e-6[1/K], 0, 0}, {0, 

18e-6[1/K], 0}, {0, 0, 

18e-6[1/K]}} 

Heat capacity at 

constant pressure 

1369[J/(kg*K)] 

Density 1900[kg/m^3] 

Thermal 

conductivity 

{{0.3[W/(m*K)], 0, 0}, 

{0, 0.3[W/(m*K)], 0}, {0, 

0, 0.3[W/(m*K)]}} 

 

Young's modulus and Poisson's ratio Settings 

Description Value 

Young's modulus 22e9[Pa] 

Poisson's ratio 0.15 

 

2.3.3. Skin 

 

skin 

Selection 

Geometric entity level Domain 

Selection Domain 9 

 

Basic Settings 

Description Value 

Electrical 

conductivity 

{{0.68, 0, 0}, {0, 0.68, 

0}, {0, 0, 0.68}} 

Relative 

permittivity 

{{46.7, 0, 0}, {0, 46.7, 

0}, {0, 0, 46.7}} 

Relative 

permeability 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 0, 

1}} 

 

2.3.4. Fat 

 

fat 

Selection 

Geometric entity level Domain 

Selection Domain 7 

 

Basic Settings 

Description Value 

Relative 

permeability 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 0, 

1}} 

Electrical 

conductivity 

{{0.081, 0, 0}, {0, 0.081, 

0}, {0, 0, 0.081}} 

Relative 

permittivity 

{{11.6, 0, 0}, {0, 11.6, 0}, 

{0, 0, 11.6}} 
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2.3.5. Muscle 

 

muscle 

Selection 

Geometric entity level Domain 

Selection Domain 6 

 

Basic Settings 

Description Value 

Electrical 

conductivity 

{{0.82, 0, 0}, {0, 0.82, 

0}, {0, 0, 0.82}} 

Relative 

permeability 

{{1, 0, 0}, {0, 1, 0}, {0, 0, 

1}} 

Relative 

permittivity 

{{57.9, 0, 0}, {0, 57.9, 

0}, {0, 0, 57.9}} 

 

2.4. Electromagnetic Waves, Frequency 

Domain 

 

Electromagnetic Waves, Frequency Domain 

Equations 

 

Features 

Wave Equation, Electric 1 

Perfect Electric Conductor 1 

Initial Values 1 

Perfect Electric Conductor 2 

Lumped Port 1 

Far-Field Domain 1 

 

2.4.1. Wave Equation, Electric 1 

 

Wave Equation, Electric 1 

Equations 
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Electric displacement field 

Settings 

Description Value 

Electric displacement 

field model 

Relative 

permittivity 

Relative permittivity From material 

Constitutive relation Relative 

permeability 

Relative permeability From material 

Electrical conductivity From material 

Coordinate system Global coordinate 

system 

Temperature User defined 

Temperature 293.15[K] 

Absolute pressure User defined 

Absolute pressure 1[atm] 

 

Properties from material 

Property Material Property 

group 

Relative 

permittivity 

Air Basic 

Relative 

permeability 

Air Basic 

Electrical 

conductivity 

Air Basic 

Relative 

permittivity 

FR4 (Circuit 

Board) 

Basic 

Relative 

permeability 

FR4 (Circuit 

Board) 

Basic 

Electrical 

conductivity 

FR4 (Circuit 

Board) 

Basic 

Relative 

permittivity 

skin Basic 

Relative 

permeability 

skin Basic 

Electrical 

conductivity 

skin Basic 

Property Material Property 

group 

Relative 

permittivity 

fat Basic 

Relative 

permeability 

fat Basic 

Electrical 

conductivity 

fat Basic 

Relative 

permittivity 

muscle Basic 

Relative 

permeability 

muscle Basic 

Electrical 

conductivity 

muscle Basic 

 

2.4.2. Perfect Electric Conductor 1 

 

Perfect Electric Conductor 1 

Equations 

 

 

2.4.3. Initial Values 1 
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Initial Values 1 

Coordinate system selection 

Settings 

Description Value 

Coordinate 

system 

Global coordinate 

system 

 

2.4.4. Perfect Electric Conductor 2 

 

Perfect Electric Conductor 2 

Equations 

 

 

2.4.5. Lumped Port 1 

 

Lumped Port 1 

Equations 

 

Lumped port properties 

Settings 

Description Value 

Lumped port name 1 

Type of lumped port Uniform 

Terminal type Cable 

Wave excitation at this port On 

Voltage 1[V] 

Port phase 0 

Characteristic impedance 50[ohm] 

 

2.4.6. Far-Field Domain 1 

 

Far-Field Domain 1 
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Far-Field Calculation 1 

 

Far-Field Calculation 1 

Far-field calculation 

Settings 

Description Value 

Far-field variable name Efar 

Symmetry in the x=0 plane Off 

Symmetry in the y=0 plane Off 

Symmetry in the z=0 plane Off 

Boundary relative to domain Outside 

 

2.5. Mesh 1 

 

Mesh 1 

2.5.1. Size (size) 

Settings 

Description Value 

Maximum element size 54.510 

Minimum element size 1.6350 

Resolution of narrow 

regions 

0.1 

Maximum element growth 

rate 

2 

Predefined size Extremely 

coarse 

Custom element size Custom 

 

3. STUDY 1 

3.1. Frequency Domain 

Frequencies (MHz) 

range(700, 1, 1100) 

 

Study settings 

Description Value 

Include geometric nonlinearity Off 

 

Mesh selection 

Geometry Mesh 

mesh1 mesh1 

 

Physics and variables selection 

Physics interface Discretization 

Electromagnetic Waves, 

Frequency Domain (emw) 

physics 

 

Mesh selection 

Geometry Mesh 

Geometry 1 (geom1) mesh1 

 

4. RESULTS 

4.1. Data Sets 
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4.1.1. Study 1/Solution 1 

Solution 

Description Value 

Solution Solution 1 

Component Save Point Geometry 1 

 

 

Data set: Study 1/Solution 1 

4.2. Derived Values 

4.2.1. S-Parameter (emw) 

Data 

Description Value 

Data set Study 1/Solution 1 

 

Expressions 

Expression Unit Description 

emw.S11dB 1 S11 

 

4.2.2. Impedance 

Output 

Evaluated in Table 2 

 

Data 

Description Value 

Data set Study 1/Solution 1 

 

Expressions 

Expression Unit Description 

emw.Zport_1 Ω Lumped port 

impedance 

 

4.2.3. Power Reflection Coefficient 

Output 

Evaluated in Table 3 

 

Data 

Description Value 

Data set Study 1/Solution 1 

 

Expressions 

Expression Uni

t 

Descriptio

n 

20*log10(abs(Gamma)

) 

  

 

4.3 Plot Groups 

4.3.1 Electric Field (emw) 

 

Multislice: Electric field norm (V/m) 
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4.3.2. 2D Far Field (emw) 

 

Radiation Pattern: Far-field norm (V/m) 

4.3.3. 3D Far Field (emw) 

 

Radiation Pattern: Far-field norm (V/m) 

4.3.4. Power Reflection Coefficient 
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APÊNDICE C – Código principal do software de controle do periférico de conversão 

analógico-digital (A/D) do microcontrolador ARM Cortex M0+. 
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71 
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APÊNDICE D – Código principal do software de controle do periférico de comunicação 

I2C do microcontrolador ARM Cortex M0+ e do chip RFID UCODE I2C SL3S4011. 
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ANEXO A – Cotação de um Sistema de Telemetria para Monitoramento de Pressão 

Arterial. 
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