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RESUMEN / ABSTRACT

El presente trabajo surge de las investigaciones realizadas entre el Centro de Investigaciones en Microelectronica (CIME) y
la Facultad de Biologia de la Universidad de la Habana (FBIO-UH) para el estudio del comportamiento conductual de
pequefios mamiferos. Se realiza el disefio y analisis de tres canales de adquisicion de la sefial de electrocardiografia (ECG) a
utilizarse en aplicaciones de Neuroetologia. Los canales pertenecen al bloque acondicionador de un sistema de adquisicién
de datos encargado de registrar, almacenar y procesar las sefiales en tiempo real. Se comparan los calculos teéricos realizados
de las tres topologias disefiadas con los resultados obtenidos de las simulaciones utilizando la herramienta ProSPICE de
PROTEUS 7.10 SPO con el objetivo de mostrar las ventajas y desventajas de una topologia respecto a las restantes.
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The present paper emerges from the research conducted between the Microelectronics Research Center (CIME) and the
Faculty of Biology of Universidad de la Habana in order to studying the behavior of small mammals. The design and
analysis of three ECG acquisition channels is made, which are going to be used in applications of Neuroethology. These
measurement channels belong to the higher system that manages to record, store and process the signal in real time. The
theoretical computations are compared with the results of simulations using PROTEUS ProSPICE 7.10 SPO; showing the
advantages and disadvantages between each topology.
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Design and analysis of three ECG acquisition channel for Neuroethology applications

INTRODUCCION

La Neuroetologia es una rama de la Neurociencia dedicada a esclarecer los mecanismos neuronales que garantizan y regulan
la conducta de los animales en vida libre. El especialista en Neuroetologia combina Neurobiologia y Etologia para descubrir
los principios generales que caracterizan al sistema nervioso, apoyado en el estudio de animales con conductas exageradas o
altamente especializadas. Asi, el estudio de esta rama de la ciencia asegura la revaloracién de los estudios sobre el cerebro,
potenciales de accién y biopotenciales presentes en los seres vivos. Esta ciencia combina técnicas de Neurofisiologia y
Neuroanatomia con métodos de investigacién en el campo o en ambientes controlados que simulen el habitat de la especie
bajo estudio. Esta dedicada a obtener gran cantidad de informacion sobre la conducta de los animales, su sistema nervioso y
sus efectos fisioldgicos-conductuales mientras los animales se desarrollan en su medio natural [1, 2].

Uno de los pardmetros fisiol6gicos mas importantes a registrar entre los mamiferos es la sefial de electrocardiografia (ECG),
ya que se correlaciona facilmente con otras variables. Su estudio en condiciones de estrés, como pueden ser altas o bajas
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temperaturas, el acoso de algin animal depredador u otras condiciones son de vital importancia para comprender el
comportamiento fisioldgico-conductual de animales. Uno de los segmentos mas importante de la sefial de ECG es el complejo
QRS, que es formado por los potenciales que se generan cuando se despolarizan los ventriculos antes de su contraccién [3-
6].

El complejo QRS se compone por una despolarizacion eléctrica del misculo cardiaco, conocida como depresién u onda Q;
una répida repolarizacion, que constituye el pico méas elevado de la sefial, onda R; y otra inversion de la polaridad de la sefial,
dada por la depresion S. La onda R llega a alcanzar alrededor de 1,60 mV; mientras que la Q es cerca del 25 % de la amplitud
de R. En la Figura 1 se muestra la sefializacion de las ondas descritas de la sefial de electrocardiografia de un ser humano,
muy similar a la obtenida en mediciones en otros mamiferos [5 — 9].

R

Figural
Sefial de electrocardiografia tipica de un ser humano.

En todas las aplicaciones donde se necesite conocer el comportamiento de alguna variable fisica en el tiempo con el objetivo
de procesarla, almacenarla y/o transmitirla es necesario el disefio de sistemas electrénicos que transformen dicha variable
fisica en una variable eléctrica. Los disefios electronicos de este tipo reciben el nombre de sistemas de adquisicion de datos
(SAD). En la Figura 2 se muestra el diagrama general de un SAD. En el caso de la medicion de variables fisioldgicas es
necesario que el sistema cumpla con requerimientos especificos debido a que el dispositivo esta interactuando con un ser vivo.
Pardmetros como el rechazo al modo comin (CMRR), la relacion sefial/ruido, la respuesta de frecuencia, entre otros, juegan
un papel importante en la calidad de la medicién realizada [10, 11].

Fuente de alimentacion

Sensor A/D & Microcontrolador
—— g — @ — E ,
Taessan
Circuito Acondicionador Interfaz con el usuario
Figura 2

Diagrama en bloques de un SAD.

SISTEMAS DE ADQUISICION DE DATOS EN APLICACIONES DE
NEUROETOLOGIA

La premisa fundamental para sistemas de mediciones en estudios de Neuroetologia es permitir la libertad de movimiento de
la especie en examen. El objetivo es obtener datos fiables que posibiliten lograr la estadistica necesaria en la comprobacion
de teorias e hipétesis y asi comprender todas las funcionalidades y relaciones de sefiales fisiologicas del animal. Los requisitos
basicos para estos sistemas se muestran en la Tabla 1 [12, 13].

Tabla 1
Requisitos del instrumento de medicion para aplicaciones de Neuroetologia

Tamafio Peso Consumo Portabilidad
Equipo de Pequefio < 10% del animal (Regla del 10% Bajo Alimentado por
medicién para especies voladoras) baterias
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Como el sistema va a ser utilizado en pequefios animales debe ser lo mas ligero posible, garantizando que no afecte su
locomocion. Una forma de alcanzar este objetivo es disminuyendo la cantidad de componentes y minimizando el tamafio del
PCB. De igual forma la portabilidad del dispositivo de medicién juega un papel esencial. El equipo estara colocado sobre el
animal y lo llevara en todo su movimiento, permitiendo adquirir todo el tiempo o durante intervalos la sefial de ECG. Por
tanto, es necesario que sea alimentado por baterias, donde el consumo de energia del sistema cobra especial importancia.
Mientras menor sea el consumo, se extiende el tiempo de la prueba y los gastos monetarios en relacion al cambio de baterias
se reducen.

CIRCUITO ACONDICIONADOR DE LA SENAL DE ECG PARA
APLICACIONES DE NEUROETOLOGIA

Para los disefios que se presentan en este trabajo se ha decidido emplear una sola bateria para la polarizacién de los elementos
activos, con el objetivo de disminuir peso y tamafio. La bateria es de tipo botén, mas conocidas como Coin Cell, que son de
las méas pequefias y ligeras del mercado actual. La tensién nominal entregada es de 3 V, por lo que se pueden utilizar las
CR1216, CR2016, CR2025 0 CR2032, en dependencia de la masa final del sistema y duracion requerida de la prueba [14].

Como se hace uso de una sola bateria es necesario implementar un desplazamiento de la onda, agregandole un nivel de directa
a la sefial. De no realizarse el sistema de adquisicién de datos no seria capaz de acondicionar la parte negativa de la sefial de
ECG (onda Q y S). En este trabajo se analizan tres variantes disefiadas para el bloque “Circuito Acondicionador” mostrado
anteriormente en la Figura 2. El diagrama en bloques general del canal analégico de acondicionamientos de la sefial de ECG
se presenta en la Figura 3.

Bateria
)
— =

Amplificador de Etapa de Etapa de
Instrumentacion Filtrado Ganancia

Senal analdgica

Figura 3
Diagrama de bloques de canal analégico de acondicionamiento.

Para el disefio es importante tener en cuenta las caracteristicas de la sefial a procesar, asi como los rangos de trabajo del
conversor analogo/digital (A/D) de la préxima etapa. En la Tabla 2 se presentan las caracteristicas a considerar de la sefial de
ECG y ruidos que se inducen en la medicidn.

Tabla 2
Requerimientos a tener en cuenta en el disefio del canal de medicion de la sefial de ECG
Movimiento de = Desplazamiento Induccion de Ancho de Amplitud [Volt
electrodos de linea base frecuencia de linea Banda pico-pico]
Sefial de entrada Ruidos<0.5Hz = Ruidos < 0.5 Hz Ruido 60 Hz 0.05 - 100 Hz 1-5mV

Para procesar la sefial esta debe acondicionarse a la tensién de plena escala del conversor A/D. Ademas, hay que cumplir con
el Teorema del Muestreo de Nyquist. Por ello, en la Tabla 3 se muestran las caracteristicas con que debe salir la sefial del
sistema acondicionador para que cumpla con los requisitos de entrada de la proxima etapa.

El ruido por movimiento de electrodos y desplazamiento de la linea de base se relacionan entre si. Se toman como referencias
las especificaciones internacionales para sistemas electrocardiografos comerciales de mediciones ambulatorias en humanos y
se establece una frecuencia de corte a las bajas de f (L_IEC )>0.5 Hz. Teniendo en cuenta el requisito del poco peso, la
disminucion de componentes y tamafio del PCB (Tabla 1) se podria considerar realizar el filtro pasa alto en la etapa digital.
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Tabla 3
Caracteristicas de la sefial de salida del canal anal6gico
Resolucion Tension de plena escala Frecuencia de

Muestreo

A/D 10 bit 1.20V 500 Hz
Amplitud de la sefial de ECG Amplitud de la tension de salida Ancho de

en la entrada [Volt pico-pico] [Volt] Banda
Bloque Acondicionador 1-5mV 0-1.20V 0.5-100 Hz

Mediciones practicas arrojaron insuficiente esta alternativa para nuestro sistema; la variacion de la sefial, debido a estas bajas
frecuencias, presenta una amplitud en ocasiones mayor a la tension de plena escala del conversor AD igual a 1.2 V,
mencionado en la Tabla 3. Es necesario entonces implementar este filtrado de forma analdgica. Por el mismo motivo la
realizacién del filtro supresor de banda tipo Notch para eliminar los 60 Hz de la linea se realiza por software y no est4
contemplada en los objetivos de este trabajo. No obstante, se prevé que la afectacién de la sefial de 60 Hz sea minima ya que
la zona donde se desempefiara el experimento estard preparada para ello (se prevé que se trate de un contenedor metalico
aislado, donde todos los equipos en su interior seran energizados con baterias). La ganancia total de tensidn del sistema se
puede calcular dividiendo el rango de salida entre el de entrada. En este calculo es necesario considerar el desplazamiento de
la sefial colocado para poder acondicionar la parte negativa de la sefial de ECG, lo que fue explicado con anterioridad [15 —
17].

MATERIALES Y METODOS

Existen diversos circuitos integrados con los que realizar este tipo de canal de medicion y diferentes topologias de disefio que
son factibles de implementar. Los elementos activos utilizados en los disefios a analizar en este trabajo son el amplificador de
instrumentacion AD623 y el amplificador operacional OPA2336UA. Su seleccion se realiza debido a su disponibilidad actual
por los autores del trabajo y en base a que cumplen con los requerimientos necesarios en la medicién de sefiales médicas. En
la Tabla 4 se muestran algunas de las caracteristicas principales del AD623 y OPA2336UA, donde es importante destacar que
para el OPA2336UA se dispone de dos amplificadores operacionales dentro de un mismo circuito integrado [18, 19].

Tabla 4
Caracteristicas fundamentales de AD623 y OPA2336UA
Ancho de Banda = Consumo de corriente maximo = CMRR minimo = Alimentacion por baterias

ADG623 800 Hz 480 pA 70 dB Simple/Doble
OPA2336UA 100 kHz 30 A 76 dB Simple/Doble

DISENO DEL CANAL #1

Con todas las premisas anteriormente establecidas se disefia el “Circuito Acondicionador” o Canal # 1. En la Figura 4 se
presenta el esquema eléctrico del Canal # 1.

Se utiliza una configuracion de filtros pasa alto de orden 1 pasivos en la entrada del amplificador de instrumentacién con
frecuencia de corte igual a de fc, rzo 1 = 0.482 Hz, calculada de acuerdo a la Ecuacion 1 y cumpliendo la normativa
internacional de f; ;z¢c = 0.5 Hz.

1

feLrEo1 = 2XTXR5XCs ?
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Figura 4
Esquema eléctrico del Canal # 1 de acondicionamiento de la sefial de ECG.
La ganancia del amplificador de instrumentacion se fijaen A, ;ysr = 5 colocando una resistencia R; = 25 k£, utilizando la
Ecuacion 2.

100 kQ
Ay st =1+ Rg @)

El valor de ganancia A ,, ;ysr = 5 se toma considerando obtener una elevada Relacion de Rechazo al Modo ComUn para el
Ancho de Banda de la sefial de ECG. En la Figura 5.a se presenta la grafica brindada por el fabricante de la relacion Ganancia
vs Frecuencia del AD623. Se muestra que para los valores de frecuencia maxima de la sefial de ECG, que es fmax = 100 Hz,
el amplificador de instrumentacion responde en su zona lineal y no se afecta la ganancia.

De manera similar en la Figura 5.b se observa la grafica brindada por el fabricante de la Relacidn de Rechazo al Modo ComUn
vs Frecuencia del AD623. Se muestra que, al aumentar la ganancia, la respuesta al rechazo de las sefiales de modo comun
disminuye a partir de las frecuencias aproximadas a fmax = 100 Hz para ganancias 4, ;ysr = 10, aunque sigue teniendo
un rechazo elevado. Se decide mantener una ganancia entre valores 1 < A, ;ysr < 10 ya que la frecuencia maxima es
fmax = 100 Hz. El valor de ganancia 4, ;ysr = 5 se compensara en una segunda etapa de amplificacion, a fin de aumentar
la tension de salida y acondicionarla a la tension de plena escala del conversor A/D [18].
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Figura

a) Gréfico brindado por el fabricante del Ganancia vs Frecuencia del AD623 [18]. b) Gréfico brindado por el fabricante del
CMRR vs Frecuencia del AD623 [18].
En la entrada de referencia del AD623 (Terminal # 5) se introduce el nivel de directa con el objetivo mencionado en los
requerimientos. Se garantiza una tension Voffset = 0.6 V, realizandose un divisor de tension utilizando resistencias de
valores R;, = 100kQ y R;; = 25 kQ. El circuito es presentado en la Figura 6, donde los capacitores utilizados son para la
estabilizacion de la tension cerca de los pines de alimentacidn y referencia de los circuitos integrados.
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Figura 6
Circuito estabilizador del nivel de directa en el blogue acondicionador.
El blogue a continuacién del amplificador de instrumentacion es una configuracion de filtro pasa bajo Sallen-Key,

aproximacion de Butterworth, polo doble y ganancia A, rpp 1 = 1. La frecuencia de corte se calcula de la expresion mostrada
en la Ecuacion 3. Una etapa de ganancia se coloca utilizando los resistores R = 3 kQ, R, = 150 kQ y la Ecuacion 4.

V2
fChTEO 1 = 2XTXRgXCy i
R
Ay iy = — R_Z )

El resumen de los valores de las frecuencias de corte resultantes en el Canal # 1y la ganancia total A, torq1 = Ay X Ay iny
son mostradas en la Tabla 5. El calculo de la ganancia en decibeles (dB) se realiza utilizando la Ecuacion 5.

Tabla 5
Resumen de los parametros del disefio en el Canal # 1
Frecuencia de corte a Frecuencia de corte a Ganancia total Ganancia dB
la bajas (fc, _TEO_1) lasaltas (fcy_TEO_1) (Av_total) (Ay_totar aB)
250 47.95

Canal #1 0.482 Hz 100.48 Hz

(®)

Av_total_dB =20 x lOg X (Av_total)

DISENO DEL CANAL #2

Una variante del “Circuito Acondicionador” para la sefial de ECG se presenta en la Figura 7, nombrado como Canal # 2.
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Figura7
Esquema eléctrico del Canal # 2 de acondicionamiento de la sefial de ECG.
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En esta topologia el amplificador de instrumentacidn se utiliza con la misma ganancia que en el Canal # 1. La diferencia esta
en que en la entrada de referencia se coloca un filtro pasa bajo con una frecuencia de corte fc;, Tgp 2 = 0.497 Hz, de acuerdo
a la Ecuacion 6. Se realimenta la sefial de salida del AD623 a su entrada de referencia, sumando las sefiales de bajas
frecuencias, pero con la fase invertida 180°, provocando la eliminacién de las mismas en la salida resultante del circuito. En
la etapa de ganancia se utiliza una configuracion clésica inversora de amplificador operacional, de igual forma que el Canal
# 1. El filtro pasa bajo se realiza con una red RC a la salida de esta etapa, donde la Ecuacion 7 establece una frecuencia de
corte fCH_TEO_Z = 99.47 Hz.

1

feLTEo 2 = IXTRXC, (6)
1

fCure0 2 = IxXnR%C, @)

El resumen de los valores de las frecuencias de corte resultantes en el Canal # 2y la Ay, ¢5¢4; Son mostradas en la Tabla 6.

Tabla 6
Resumen de los parametros del disefio en el Canal # 2
Frecuencia de corte a la Frecuencia de corte a Ganancia total Ganancia dB
bajas (fcy rpo_2) las altas (fcy o 2) (Av_total) (Av_totar_aB)
Canal #2 0.497 Hz 99.47 Hz 250 47.95

DISENO DEL CANAL #3

Como ultima variante de disefio a evaluar se tomd el Canal # 3 que se muestra en la Figura 8.
R6 sook
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Figura 8
Esquema eléctrico del Canal # 3 de acondicionamiento de la sefial de ECG.
El Canal # 3 tiene como cambio fundamental, con relacion al Canal # 2, la configuracion del filtro pasa bajo. Se configura
una etapa del OPA2336UA como filtro activo Butterworth de un polo y con ganancia A, rpp 3, calculadas en relacion a la
Ecuacion 8 y 9. La frecuencia de corte es fijada en fc, Tpp 3 = 106.1 Hz y la ganancia 4,, .. s = — 50, como las etapas

de ganancia complementarias del Canal #1 y Canal #2. La ganancia del AD623 se mantiene igual y su salida es realimentada
a través de un filtro pasa bajo en configuracion Single Supply, analizadas en la Ecuacion 6, desplazada en un nivel de directa
que es una porcion del offset del circuito utilizado para obtener la sefial negativa de la onda.

Esta tensidn se realimenta hacia los electrodos a través de resistencias de elevado valor 2.2 MQ con el objetivo de colocar en
el circuito una referencia de tensién de la medicion realizada en el animal. De esta manera la diferencia de potencial obtenida
va a estar referida al nivel del desplazamiento de la sefial de directa [20].

1
2XTTXRgxCo

©)

f Cy_TEO3 =
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Av_FPB_3 = - R_6 9)
8

El resumen de los valores de las frecuencias de corte resultantes en el Canal # 3y la Ay, ¢o¢q; SON mostradas en la Tabla 7.

Tabla 7
Resumen de los parametros del disefio en el Canal # 3
Frecuencia de corte Frecuencia de Ganancia total Ganancia dB
a la bajas corte a las altas (A4 total) (Ay totar dB)
(ferTEO3) (few_TEO 3)
Canal #3 0.497 Hz 106.1 Hz 250 47.95

RESULTADOS Y DISCUSION

A continuacidn, se presentan los resultados de simulacién a través de la herramienta de software ISIS ProSPICE de PROTEUS
7.10 SPO. Se analiza los principales pardmetros de disefio contemplados, es decir, ancho de banda y ganancia total de tensién
de cada uno de los canales.

RESULTADOS DE SIMULACION DEL CANAL #1

Para analizar el ancho de banda de cada uno de los canales se procede a graficar la respuesta de frecuencia. En la Figura 9 se
muestra el resultado de la simulacion del filtro pasa bajo, en la cual se denota el intercepto de la frecuencia con el 70.7% de
la ganancia. Tal como se habia disefiado para el Canal # 1, se observa que la ganancia del filtro es A, zpp 1 = 1Y Su respuesta
de frecuencia es méximamente plana como establece la configuracién Butterworth. Todas las graficas que se presentan de
Ganancia vs Frecuencia presentan la escala en decibeles en el eje Y, y logaritmica en el eje X respectivamente.

0‘0 (L= ) - “
-5 N

-10 \
-20 \

Amplitud (dB)

-6550m 100m 200m 500m 1.0 2.0 50 10 20 50 100 200 500 1k 2k

Frecuencia (Hz)
Figura 9

Respuesta de frecuencia del filtro pasa bajo Canal # 1 [fcy g 1 = 102 Hz].

La simulacidn de la respuesta en frecuencia del canal completo se muestra en la Figura 10. Se observa que la frecuencia de
corte a las bajas resultante en la simulacion es aproximadamente igual al valor calculado fc;, s, ; = 0.488 Hz. Lafrecuencia
de corte a las altas coincide con el valor obtenido en la simulacion del filtro pasa bajo fcy s 1+ = 101 Hz. La ganancia total
del canal también se observa en esta grafica, con un valor A4 = 48 dB, aproximado al calculado teéricamente de
Ay _totarap = 47.9 dB.

Vtotalyp
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Figura 10

Respuesta de frecuencia total del Canal # 1 [fc, s 1 = 0.488 Hz; fcy sy 1 = 102 Hz].

Si se aplica en la entrada del Canal # 1 una sefial de prueba y se realiza un analisis transitorio a la salida, también se puede
comprobar la Avprargy LR Figura 11 muestra la sefial de prueba aplicada (escala derecha) y la resultante a la salida del Canal
# 1 (escala izquierda). Utilizando la Ecuacién 10, se tiene que Vomax es la tensién méaxima a la salida [Vomax = 1.185 V];
Voffset, es el desplazamiento en directa inyectado a la sefial [Voffset = 0.6 V]; y Vimax, es la tension méxima a la entrada

del canal [Vimax = 2.5 mV; fi = 30 Hz]; por tanto 4,,,,, = 47.38dB.
_ Vomax—Vof fset
VtotaldB - 20 X log (W) (10)

La sefial resultante presenta la misma forma de onda, pero amplificada hasta Vomax cumpliendo con el requisito de que el
valor maximo de la tension de salida del canal debe ser Vomax_ADC < 1.20 V, establecido por la tension de plena escala del
conversor A/D. Ademas, la sefial se encuentra desplazada en un potencial de directa para garantizar no perder la parte negativa
de la sefial de ECG. Se aprecia que el ciclo negativo de la sefial resultante presenta distorsion, es decir, esta cortado cuando
llega a 0 V; lo que no ocurriria con la sefial real debido a que la parte negativa es menor que la positiva y nunca se recortaria
la onda.

1.2 ANALGGUE ANALYSIS
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Figura 11

Sefial aplicada en la entrada del canal [AZUL]; sefial resultante a la salida del Canal # 1 [GRIS].
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Para analizar si la topologia disefiada en el Canal # 1 introduce distorsién se aplica una sefial de ECG estandar de calibracién,

CAL20000, en la entrada del canal. La sefial se muestra en la Figura 12 y la obtenida a la salida en la Figura 13 [21].
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Figura 12
Sefial de ECG estandar de calibracion CAL20000 aplicada a la entrada del canal.
1.2 — ANALOGUE ANALYSIS
1.1 A
{ 1
1.0 I
| |
0.9 |
0.8 / \
207 | —
o T | | - e ™.
306" T ] [“— S
‘a.0.5 ]
£ \
< 0.4 | J
0.3 \‘
0.2 \ /
(.
0.1

0.0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0.35 0.4 0.45 0.5 0.55 0.6 0.65 0.7 0.75 0.8 0.85 0.9 0.951.0
Tiempo (s)

Figura 13
Sefial de ECG obtenida a la salida del Canal # 1.

De la Figura 13 se puede observar el desplazamiento de la onda debido al nivel de directa aplicado, colocandola en valores

positivos y su amplificacién de tension que se acopla a los niveles requeridos de la proxima etapa del SAD. En la Tabla 8 se
comparan los valores calculados tedricamente y los resultados obtenidos en la simulacion para el Canal # 1.

Tabla 8
Resumen de los valores tedricos y los obtenidos en simulacion para el Canal # 1

Canal #1 Valor tedrico Resultante en simulacién

Avioraryy 47.9 48
feu [Hz] 100.48 101
feu [Hz] 0.482 0.488
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RESULTADOS DE SIMULACION DEL CANAL # 2

Para el Canal # 2 se realiza el mismo procedimiento, donde la comprobacion del filtro pasa bajo con la simulacidn se muestra
en la Figura 14. Se puede observar la disminucion de 20 dB por década y la ganancia del filtro es A, zpp » = 1 [ Ay rpp 2 ap =
0 dB], cumpliendo con lo disefiado. Ademas la frecuencia de corte fcy g 2 = 99 Hz, es muy cercana al valor tedrico
feu TEO 2 = 99.47 Hz. La respuesta de frecuencia del Canal # 2 completo se muestra en la Figura 15. La frecuencia de corte
a las bajas es fc;, s » = 0.305 Hz, difiere del valor calculado fc, Tgp 2 = 0.497 Hz. Se debe al capacitor C; utilizado
para desacoplar las etapas del disefio que introduce un efecto pasa alto en el circuito. El corte a las altas frecuencias se mantiene
cercano a fcy sim 2 = 99 Hz. La ganancia 4 = 50.1 dB es un poco mayor que la calculada 4, ;otq; g = 47.9 dB.

Vtotalgp
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Figura 14
Respuesta de frecuencia del filtro pasa bajo Canal # 2 [fcy sy 2

99 Hz].
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Figura 15
Respuesta de frecuencia total del Canal # 2 [fc; s; » = 0.305Hz; fcy sy 2 = 99 Hz).

Una sefial sinusoidal es aplicada en la entrada del Canal # 2 con las mismas caracteristicas que la aplicada en el Canal # 1,
como se mostro en la Figura 11. El resultado obtenido a la salida es un nivel de tensién méximo Vomax = 1.255V, que es
presentado en la Figura 16. Notar que utilizando la misma ganancia que el Canal # 1, el Canal # 2 presenta una tension de
salida mé&xima superior a la tension de plena escala del conversor A/D de la proxima etapa [Vomax_ADC < 1.20 V], por lo
que hace falta ajustar la ganancia si se va a utilizar esta topologia.
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AMALOGUE AMALYSIS
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Figura 16

Sefial aplicada a la entrada del canal [ROJO]; sefial resultante a la salida del Canal # 2 [GRIS].

Al aplicar la misma sefial de calibracion, CAL20000, al Canal # 2 se obtiene la sefial de salida mostrada en la Figura 17. Se
puede observar el desplazamiento de la onda debido al nivel de directa colocado, pero debido a que la ganancia sobresale de
los valores existe un recorte de la onda en 0 V. Los mejores resultados se obtuvieron sustituyendo la resistencia R = 150 kQ
por un nuevo valor de Rg .., = 118 kQ dando la ganancia resultante 4, ;a1 a5 = 45.87 dB. Las graficas equivalentes a la

Figura 16 y 17 con esta nueva ganancia se muestran en la Figura 18 y 19.
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Figura 17
Sefial de ECG obtenida a la salida del Canal # 2.
En la Tabla 9 se resumen los valores calculados tedricamente y los resultados obtenidos en la simulacion para el Canal # 2,

sin considerar los ajustes realizados.
Tabla 9
Resumen de los valores tedricos y los obtenidos en simulacion para el Canal # 2

Canal #2 Valor tedérico Resultante en simulacién

Vtotalyp 47.9 50.1
fen [Hz] 99.47 99
fei [Hz] 0.497 0.305
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Figura 18
Sefial resultante a la salida del Canal # 2 con la ganancia ajustada.
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Figura 19

Sefial de ECG obtenida a la salida del Canal # 2 con la ganancia ajustada.

RESULTADOS DE SIMULACION DEL CANAL # 3

Para el Canal # 3 se repite el mismo procedimiento. Las Figuras 20 y 21 muestran los resultados obtenidos de las pruebas
antes mencionadas para el Canal # 3.
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Figura 20

Respuesta de frecuencia del filtro pasa bajo Canal # 3 [ fc; rpp 3 = 0.152 Hz; fcy rpp 3 = 101 Hz].

FREQ RESP Canal 3
50

vour e

N
/
/

w
o
.

\
//

Amplitud (dB)
.
.
//

8 8 o
/
/
/
/S
/

"
w
(=]

A
(=]

50/
10m 100m 1 10 100 1k 10k 100k
Frecuencia (Hz)

Figura 21
Respuesta de frecuencia total del Canal # 3 [fc, s;y 3 = 0.535 Hz; fcy sy 3 = 101 Hz].

Al observarse en detalle la Figura 20 se nota que en la simulacion del filtro la ganancia es aproximadamente igual a la calculada
Ay rpB sim.ap = 33.9dB A, rpe car ap = 33.97 dB. Se observa ademas que presenta una respuesta pasa alto debido al capacitor
de desacople entre las etapas C1. El corte a las frecuencias bajas que aporta este capacitor no influye en el ancho de banda del

canal ya que es menor (fc, rpp 3 < fc,_sim 3)- EN la Figura 21 se muestra la ganancia total del canal: A, otq1 ap = 47.7 dB
muy aproximada a la calculada.

Este resultado de la respuesta transitoria y la sefial de calibracion obtenidos se aprecia en la Figuras 22 y 23 respectivamente.
Se observa que la amplitud maxima de la sefial de salida sinusoidal es Vomax = 1.18 V. pero el resultado para la sefial

CAL20000 no es el esperado, ya que existe una desviacion de la sefial y la amplitud no se aproxima a la plena escala de
conversor.

Los mejores resultados se obtuvieron sustituyendo la resistencia R; = 25kQ por Rg n.y, = 10.8kQ aumentando la

ganancia del canal. Se presenta en la Figura 24 la sefial obtenida a la salida del canal pasédndole en la entrada la sefial de
calibracion CAL20000.
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Figura 22

Sefial resultante a la salida del Canal # 2.
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Figura 23
Sefial de ECG obtenida a la salida del Canal # 3.
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Sefial de ECG obtenida a la salida del Canal # 3 con los valores ajustados.
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En la Tabla 10 se resumen los valores calculados teéricamente y los resultados obtenidos en la simulacién para el Canal # 3.
En la Tabla 11 se muestra un resumen de los valores resultantes de cada disefio. Se afiade una columna con el calculo de la
correlacion entre la sefial obtenida en cada simulacidn y una sefial CAL ajustada con los valores ideales a la salida de cada
canal. Se aprecia que el Canal # 2 con los ajustes realizados es el que mas se acerca a la sefial ideal.

Tabla 10
Resumen de los valores tedricos y los obtenidos en simulacion para el Canal # 3

Canal #3 Valor tedrico Resultante en simulacién

Avmm,dﬂ 47.97 47.5

fey [Hz] 106.1 101

fec [Hz] 0.497 0.535
Tabla 11

Resumen de los valores obtenidos en cada disefio.

Ay, Feul[Hz]  fey [Hz] Correlacion
con una sefal
ideal

Canal #1 48 101 0.488  0.993594381
Canal#2 50.1 99 0.305  0.996346899
Canal#3 475 101 0.535 0.981942257

CALCULO DEL PESO Y EVALUACION DE LOS COSTOS DE CADA CANAL

Es imprescindible para nuestro sistema la evaluacion del peso del canal. Ha sido mencionado en los requisitos de los sistemas
para aplicaciones de Neuroetologia, Tabla 1, que el peso debe ser menor que el 10 % del peso del animal para especies
voladoras. Lo que indica que mientras menor sea el peso que se logre, se aumenta la cantidad de especies que se pueden
estudiar con el canal mas optimo. En la Tabla 12 se evaltan la cantidad de componentes por canal y el peso resultante. Es
valido destacar que la primera version de este dispositivo estara formada por componentes de montaje superficial con huella
0603, lo cual ocupa un poco mas de tamafio y peso que los componentes finales con huellas mas pequefias, 0402 [22].

Como se aprecia el peso aportado por los componentes es muy poco, la mayor parte del peso en un dispositivo electrénico lo
aporta la placa de circuito impreso, conectores y la bateria.

Tabla 12
Relacion cantidad de componentes-peso de cada canal

Cant. Comp. Cant. AD623ARZ OPA2336UA Res Cap Peso

Pasivos: Comp.  (SOIC-8)  (SOIC-8)  (0g03in) (0603in)  Total

R|C Activos  Peso (mg)  pego (mg) Peso Peso (mg)

(mg) (mg)

Canal#1 12 11 2 660.147
Canal #2 9 11 2 540.001 75.891 1.842 2012 654.619
Canal #3 11 10 2 656.291

Se presenta en la Tabla 13 el costo de cada canal de medicion donde se toma en consideracion el precio de cantidades unitarias
de cada componente [22].
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Tabla 13
Relacién cantidad de componentes-peso de cada canal

Resistencias Capacitores AD623 OPA2336 Total
Canal#1 12x50.10 11x$0.15 $3.85 $3.09 $9.79
Canal # 2 9x5$0.10 11x5$0.15 $3.85 $3.09 $9.49
Canal#3 11x$0.10 10x $0.15 $3.85 $3.09 $9.54

No se esta contemplando precios en el montaje ni la bateria, solamente se comparan en cuanto a componentes electrénicos.
De la misma manera se excluye el calculo de los pesos del PCB, bateria, conectores, etc. Es importante resaltar que los precios
disminuyen al comprar un mayor ndmero de componentes ya que nunca se montaria un solo canal ni se compraria el nimero
de componentes exactas.

CONCLUSIONES

Se realizaron tres disefios de canales de medicion de la sefial de electrocardiografia para utilizarlos en estudios conductuales
de pequefios mamiferos pertenecientes al proyecto de investigacion entre la Facultad de Biologia de la Universidad de la
Habanay el Centro de Investigaciones en Microelectronica. Se compararon los resultados simulados utilizando la herramienta
computacional ProSPICE de ISIS Proteus 7.10 SPO de las tres variantes, comprobando la veracidad del disefio y los calculos
realizados tedricamente. Se garantiz6 con la utilizacion del amplificador de instrumentacion AD623 un alto nivel de rechazo
a las sefiales de modo comdn a tener en cuenta en los dispositivos biomédicos.

Los filtros pasa altos para eliminar los ruidos presentados en la Tabla 1, tienen una mejor aproximacion a la frecuencia
calculada teéricamente los utilizados en el Canal # 1, pasivo de primer orden. Los filtros activos realimentados en el pin de
referencia del amplificador de instrumentacidn tienen una respuesta menos aproximada a la calculada teéricamente, Canal #
2y #3.

La utilizacion de capacitores para desacoplar las diferentes etapas del circuito introduce efecto pasa alto en la respuesta de
frecuencia del canal completo, lo que es un efecto indeseado, Canal # 2. Por lo que garantizar que el valor de dicho capacitor
introduzca una frecuencia de corte fuera del rango de importancia es vital para una dptima respuesta de frecuencia del sistema
de medicidn, realizado en el Canal # 3.

La utilizacién de filtros activos pasa bajos, Canal # 3, conlleva a aumentar la ganancia del canal de medicion en la medicion
de este tipo de sefial obteniéndose los mejores resultados con una ganancia mucho mayor en comparacion con las utilizadas
en los Canales # 1 y # 2. Por lo que la utilizacién de los filtros divididos por etapas con ganancia unitaria y luego otras etapas
para la amplificacion es un disefio mas eficiente, Canal # 2.

El peso y el costo de los 3 canales es aproximadamente igual ya que se disefiaron bajo la premisa de la menor cantidad de
componentes posibles debido al requisito de peso y tamafio de la aplicacion, ademas, a menor cantidad de componentes menor
consumo de potencia.

La caracterizacion del canal de medicion en su simulacion ayuda a prevenir errores en el montaje del dispositivo final y errores
en las mediciones ya que se pueden corregir por software. La fabricacion de estos circuitos brindara un gran aporte al sistema
de adquisicion de datos en cuestidn, ya que se lograra un dispositivo capaz de medir la sefial de ECG en mamiferos cubanos.
Otras pruebas en la puesta a punto se desarrollaran luego de realizar el montaje de los primeros prototipos que descartaran la
mejor variante a utilizar en el dispositivo final, aunque por los resultados obtenidos en la simulacién en comparacién con la
ganancia y frecuencias de corte tedricas el Canal # 1 es la mejor opcidn, pero el Canal # 2 es el que mejor aproximacion tiene
a la sefial CAL ideal con una correlacion de 0.996346899 y el de menor peso.
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