UNIVERSIDADE FEDERAL DE SANTA MARIA
 CENTRO DE_TECNOLOGIA )
PROGRAMA DE POS-GRADUAGAO EM CIENCIA DA COMPUTAGAO

Afonso Roberto Plantes Neto

SISTEMA INTEGRADO DE BAIXO CONSUMO PARA AQUISICAO DE
ECG E CALCULO DA VFC

Santa Maria, RS
2020



Afonso Roberto Plantes Neto

SISTEMA INTEGRADO DE BAIXO CONSUMO PARA AQUISICAO DE ECG E
CALCULO DA VFC

Dissertagcdo de Mestrado apresentada ao
Programa de Po6s-Graduacao em Ciéncia da
Computagdo, Area de Concentragdo em Mi-
croeletronica e Processamento de Sinais, da
Universidade Federal de Santa Maria (UFSM,
RS), como requisito parcial para obtengéao do
grau de Mestre em Ciéncia da Computa-
cao. Defesa realizada por videoconferéncia.

ORIENTADOR: Prof. Cesar Ramos Rodrigues

Santa Maria, RS
2020



Pl antes Neto, Afonso Roberto

Si stema | ntegrado de Bai xo Consunp para Aqui si cao de
ECG e Calculo da VFC / Afonso Roberto Plantes Neto. -
2020.

78 p.; 30 cm

Orientador: Cesar Ranbs Rodri gues

Di ssertacdo (mestrado) - Universidade Federal de Santa
Maria, Centro de Tecnol ogi a, Prograna de Pds-G aduacdo em
C énci a da Conputacdo , RS, 2020

1. Front-end anal 6gico 2. Sistema em Chip 3.
El etrocardiografia 4. Detector QRS I. Rodrigues, Cesar
Rampbs I1. Titulo.

Si stema de geracdo automatica de ficha catal ografica da UFSM Dados fornecidos pelo
autor(a). Sob supervisdo da Diregdo da Divisao de Processos Técnicos da Biblioteca
Central. Bibliotecaria responsavel Paula Schoenfeldt Patta CRB 10/1728.

©2020

Todos os direitos autorais reservados a Afonso Roberto Plantes Neto. A reprodugéo de partes ou do todo
deste trabalho sé podera ser feita mediante a citacao da fonte.

Endereco: Avenida Roraima, n. 1000, Prédio 7, Anexo B, Sala 287 — Cidade Universitaria — Bairro Camobi —
Santa Maria — RS, CEP 97105-900

End. Eletr.: afonso.plants@gmail.com



Afonso Roberto Plantes Neto

SISTEMA INTEGRADO DE BAIXO CONSUMO PARA AQUISICAO DE ECG E
CALCULO DA VFC

Dissertagcdo de Mestrado apresentada ao
Programa de Po6s-Graduacao em Ciéncia da
Computagdo, Area de Concentragdo em Mi-
croeletronica e Processamento de Sinais, da
Universidade Federal de Santa Maria (UFSM,
RS), como requisito parcial para obtengéao do
grau de Mestre em Ciéncia da Computa-
cao.

Aprovado em 19 de fevereiro de 2020:

Cesar Ramos Rodrigues, Dr. (UFSM)
(Presidente/Orientador)

Jefferson Luiz Brum Marques, Dr. (UFSC) (videoconferéncia)

Cesar Augusto Prior, Dr. (UFSM)

Santa Maria, RS
2020



DEDICATORIA

Aos meus pais Eliani de Fatima Biava dos Santos Plantes e Addo dos Santos Plantes
pelo incentivo e amor incondicional. A minha noiva pelo apoio continuo, dedicacdo e
carinho.



AGRADECIMENTOS

A Deus pela nossa saude e por permitir estarmos sempre em busca de novos co-
nhecimentos e desafios.

Aos professores da UFSM, pela responsabilidade e dedicagdo em nos repassarem
um pouco de seus conhecimentos.

Aos meus pais que sempre estdo me apoiando em tudo que necessito, incentivando
meus estudos até nos momentos mais dificeis e formando a base para minha educagéao.

Ao meu orientador Prof° Dr° Cesar Ramos Rodrigues, pela oportunidade, confianga,
incentivo, e forte contribuicdo na elaboracdo deste trabalho.

Aos meus colegas do grupo, os quais compartilhamos desafios e aprendizados
nesse periodo.

A minha noiva que me acompanhou durante toda essa jornada.



A forca ndo vem daquilo que vocé con-
segue fazer. Ela vem da superagdo dos
obstaculos que vocé um dia pensou que
n&o conseguiria vencer.

(Rikki Rogers)



RESUMO

SISTEMA INTEGRADO DE BAIXO CONSUMO PARA AQUISICAO DE
ECG E CALCULO DA VFC

AUTOR: Afonso Roberto Plantes Neto
ORIENTADOR: Cesar Ramos Rodrigues

Este trabalho propde um front-end analdgico de baixo consumo para adquirir sinais de
ECG e calcular a variabilidade da frequéncia cardiaca (VFC), que possui diversas aplica-
¢Oes biomédicas. Muitos detectores QRS utilizam técnicas digitais (software) para pro-
cessar 0 ECG e calcular a VFC, agregando maior complexidade e custo computacional —
gastando mais energia. Mas realizar a detec¢do com circuitos analégicos pode promover
reducdes de area e consumo de energia, sem circuitos muito complexos e conversores
analdgicos digitais (ADCs). O sistema proposto contém um amplificador de instrumenta-
cao — usando técnicas para reduzir o descasamento entre o dispositivos e ruido —, um filtro
passa-bandas com frequéncia de corte 8-40 Hz, um operador de energia da derivada, um
comparador, e alguns circuitos digitais para calcular a VFC. Todo o sistema é implementado
usando o processo de 180nm da TSMC ocupando uma area de 0.086mm? e consumindo
6.52uW de uma fonte de alimentacao de 1.8V. A performance do detector de batimentos
€ avaliada com o banco de dados de arritmias do MIT-BIH, usando as métricas ja estabe-
lecidas para a comparacao com outros detectores. Neste trabalho, conseguiu-se para o
detector 98.8% sensitividade e 99.66% de precisdo, com o threshold fixo no comparador.
Além disso, é verificado a influéncia do erro da posicao relativa do batimento detectado em
um algoritimo de classificacdo de batimentos.

Palavras-chave: Front-end analdgico. Sistema em Chip. Eletrocardiografia. Detector
QRS.



ABSTRACT

A LOW POWER INTEGRATED SYSTEM FOR ECG ACQUISITION AND
HRV CALCULATION

AUTHOR: Afonso Roberto Plantes Neto
ADVISOR: Cesar Ramos Rodrigues

This work proposes a low power consumption analog front-end to acquire ECG signals and
calculate heart rate variability (HRV), which has several biomedical applications. Many QRS
detectors use digital techniques (software) to process the ECG and calculate HRV, adding
more complexity and computational cost — using more energy. But performing detection
with analog circuits can reduce area and power consumption, without complex circuits and
analog-to-digital converters (ADCs). The proposed system contains an instrumentation
amplifier — using techniques to reduce device mismatch and noise —, a bandpass filter
with a cutoff frequency of 8-40 Hz, an energy derivative non-linear operator, a comparator,
and some digital circuits to calculate HRV. The entire system is implemented using TSMC
180nm process design kit occupying an area of 0.086mm? and consuming 6.52 pW from a
1.8V power supply. Heart rate detector performance is evaluated with the MIT-BIH arrhyth-
mia database, using the metrics already established for comparison with other detectors.
It was achived 96.55% sensitivity and 99.49% precision for the proposed detector using a
fixed threshold. In addition, the influence of the error of the relative position of a detected
beat in a beat classification algorithm is verified.

Keywords: Analog front-end. System on chip. Electrocardiograhy. QRS detector.
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1 INTRODUGAO

Os avangos na microeletronica tornaram possivel o desenvolvimento de sistemas
mais compactos e com menor consumo de energia para o processamento, tratamento e
analise de biopotenciais. Além disso, esses sistemas tém contribuido para o monitora-
mento e diagndstico de pacientes com doencgas cardiovasculares como arritmias, isque-
mias miocardicas e predigao de morte subita (ALGHATRIF; LINDSAY, 2012; ACHARYA et
al., 2006).

Atualmente, as doencas cardiovasculares (DCV) sédo a principal causa de morte
no mundo. Segundo a organizagdo mundial de saude (OMS), em 2016, 31% do total de
mortes globais foram causadas por doengas cardiovasculares (WHO, 2019). Nesse con-
texto, a eletrocardiografia desempenha um importante papel no entendimento de doencgas
cardiacas e relacionadas ao longo dos anos.

O eletrocardiograma (ECG), técnica que consiste em registrar graficamente a ati-
vidade elétrica do coracao na superficie do corpo, é bastante utilizado na medicina, pois
fornece um diagndstico rapido do coracao a respeito de cardiopatias. No sinal do ECG, as
deflexdes (ou ondas) sao caracterizadas pelas letras P, Q, R, S, T e U, que representam
as flutuacdes do sinal a cada ciclo cardiaco.

As deflexdes Q, R e S formam o complexo QRS, que corresponde a contracao
(despolarizacao) dos ventriculos. A deteccao do complexo QRS é usada para obter a
frequéncia cardiaca (FC) e calcular a variabilidade da frequéncia cardiaca (VFC).

A VFC representa variagdo no tempo entre os intervalos batimentos consecutivos.
Essa variagao reflete a agao do sistema nervoso auténomo (SNA) para manter o equilibrio
do sistema cardiovascular. Ao longo dos anos, a VFC tem ganhado importancia em diag-
nésticos automatizados. Dentre esses diagnésticos, temos adeteccao de estresse (HEA-
LEY; PICARD, 2005), predi¢éo de infarto (MELILLO et al., 2015), arritmias (TSIPOURAS;
FOTIADIS; SIDERIS, 2005), epilepsia (HASHIMOTO et al., 2013), entre outras (MALIK et
al., 1996).

Arritmias sdo definidas por um Unico batimento ou conjunto de batimentos irregu-
lares que alteram a frequéncia cardiaca. Esses eventos podem acontecer em coragdes
saudaveis por conta da respiracao, mas podem indicar problemas graves como infarto ou
morte subita (TSIPOURAS; FOTIADIS; SIDERIS, 2005).

Dependendo das condigdes do coragao do paciente, o tratamento para arritmias
pode ser realizado com dispositivos cardiacos eletrénicos implantaveis (DCEI) como o
marca-passo (MP) e o cardioversor desfibrilador implantavel (CDI), esses dispositivos ge-
ram estimulos elétricos para controlar o ritmo cardiaco. Aparelhos como o CDI atuam tanto
como marca-passo regulando o ritmo, ou como desfibrilador evitando paradas cardiacas;
para fazer isso, é necessario que o aparelho identifique o evento para realizar a atuacao.
Assim, o desenvolvimento de um sistema de aquisicao de intervalos RR aliado a um clas-
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sificador de arritmias pode contribuir a esses dispositivos cardiacos implantaveis.

Muitos detectores QRS sédo implementados em software, atingindo 6timos indices
de detecgédo (ELGENDI, 2013). No entanto, o custo computacional para realizar essa ope-
ragao pode ser alto, principalmente em relagdo ao consumo de energia. Em um computa-
dor ou monitor de leito, essa operag¢ao nao custa muito, mas em dispositivos alimentados
a bateria como monitores portateis, werable e implantaveis pode fazer diferenca.

Em alguns dispositivos, como marcapassos de epilepsia e cardiacos, apenas a
analise da frequéncia cardiaca pode ser suficiente para saber quando ativar os estimulos
(SCHNEIDER et al., 2015). Como se tratam de dispositivos implantaveis, devem consumir
pouca energia para durar anos dentro do corpo da pessoa sem trocar a bateria (MIN et al.,
2013). A troca frequente da bateria em um dispositivo implantavel pode trazer riscos de
infeccdes, pois € necessaria uma cirurgia.

Apesar da boa performance obtida com detectores QRS digitais, o tratamento de
todo o sinal via digital pode trazer maiores custos em area e consumo de energia. Nessa
modalidade € necessario utilizar conversor analdgico digital (inglés ADC) para digitalizar o
sinal de ECG antes de realizar a detecgdo do complexo QRS.

Como algumas fungbes podem ser implementadas com menor complexidade e con-
sumo com circuitos analdgicos, o desenvolvimento de um detector QRS analégico pode
trazer beneficios em aplicacées implantaveis. Além disso, um sistema de classificagéo
usando redes neurais pulsadas (SNN) poderia se beneficiar de um sinal pulsado gerado
pelo detector analégico (AMIRSHAHI; HASHEMI, 2019).

Em vista disso, 0 objetivo deste trabalho € propor um front-end analégico (AFE),
contendo circuitos analégicos/mistos com baixo consumo, para deteccao da onda R e cal-
culo da VFC. Os circuitos sao implementados na tecnologia de 180nm da TSMC, operado
em 1.8V. Para reduzir o consumo de energia do circuito, a deteccao da onda R é efetuada
em um circuito analdgico. Depois, o sistema conta com uma maquina de estados, escrita
em VHDL, para medir os intervalos RR.

1.1 ESTRUTURA DO TRABALHO

O restante dessa dissertagdo esta organizado da seguinte maneira. No capitulo 2
¢é feita uma revisdo sobre eletrocardiografia, formas de medicao do ECG e da frequéncia
cardiaca, aplicacbes da VFC, e detectores QRS. No capitulo seguinte sdo apresentados
os circuitos que compde AFE para aquisi¢do de intervalos RR. O capitulo 4 faz um deta-
Ihamento e projeto de alguns subsistemas apresentados no capitulo 3. O capitulo 5 expde
os resultados do sistema de detecc¢do de batimentos, e verifica 0 quanto a posi¢éo do bati-
mento detectado impacta na performance de um classificador de arritmia. O ultimo capitulo
apresenta as conclusdes e perspectivas para melhoria do sistema.



2 FUNDAMENTOS ELETROCARDIOGRAFIA

2.1 ELETROCARDIOGRAMA

O eletrocardiograma (ECG) é uma técnica ndo invasiva usada registrar graficamente
a atividade elétrica do coragéo. Isto € feito posicionando eletrodos na superficie do corpo
de forma que os sinais elétricos gerados pelo coragdo possam ser captados.

Em 1887, Augustus Waller registrou o primeiro eletrocardiograma de um humano
usando o eletrdmetro capilar de Lippmann, que registrava os pulsos do coracdo em um
papel fotografico através das flutuagdes no mercuario (MACFARLANE et al., 2010). Mais
tarde, o eletrocardiograma foi aperfeicoado por Willem Einthoven, que foi um dos primeiros
a registrar a atividade elétrica do coracao, formando um sinal (Figura 2.1) como se tem
hoje (ALGHATRIF; LINDSAY, 2012).

Naquele tempo, os pacientes tinham que deixar seus membros imersos em uma
solugao salina para gravar o ECG. Hoje em dia, os aparelhos de ECG sao mais portateis
e podem, até mesmo, ser vestidos (LEE; CHUNG, 2009). Em decorréncia dessa reducéo,
além do uso em repouso, 0 ECG pode também ser realizado com a pessoa em movimento,
o que facilita sua aplicacdo no ambiente domestico e durante atividades fisicas.

Um periodo tipico de ECG é caracterizado por cinco picos e vales ( também conhe-
cidos como deflexdes ou ondas) que estao relacionados a contragao e ao relaxamento dos
musculos do coracdo. Cada uma dessas deflexdes foi denominada com as letras de P a
T por Willem Einthoven (JEONG; BYCHKOV; SEARSON, 2019). A Figura 2.1 apresenta
uma amostra de um tipico sinal de ECG, onde foram destacados os intervalos e segmentos
entre as deflexdes e a atividade de cada onda é descrita a seguir:

Figura 2.1 — Exemplo de um sinal de ECG.

R Intervalo RR R

seguimento seguimento
P-R S-T
P I P T
- ._/L
i intervalo
intervalo S-T Q
mV. P-R S S
intervalo complexo
QT
S QRS

Fonte: AUTOR.

1. a onda P representa despolarizagcao dos atrios seguida de sua contragao;
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2. o complexo QRS (combinacao das ondas Q, R e S) representa despolarizacao dos
ventriculos seguida de sua contragdo e apresenta, além disso, maior amplitude que
aondaPeT;

3. aonda T corresponde a repolarizagdo dos ventriculos, relaxamento.

Como a despolarizacao dos ventriculos (complexo QRS) apresenta a maior varia-
cao de amplitude no sinal de ECG, ela é usada como indicador de um batimento. Assim, o
intervalo entre as ondas R é utilizado para calcular a frequéncia cardiaca (FC) instantanea,
em batimentos por minuto, pela seguinte relacéao
60

Fe= intervalo_RR (s) (bpm). @1

2.1.1 Medicao do Sinal de ECG

O sinal de ECG pode ser medido em mais de uma derivagao (em inglés Lead), que
esta relacionada com as posi¢cdes dos eletrodos utilizados para obter a atividade elétrica
do miocardio. A posicao dos eletrodos para um ECG padrao com 12 derivagées € ilustrada
na Figura 2.2, onde 8 derivagbes sdo valores medidos entre dois eletrodos e 4 s&o obtidas
a partir dos valores medidos (BHARADWAJ, 2015).

Para detectar o complexo QRS é importante escolher uma posicao de eletrodos,
que favoreca sua deteccdo (PAHLM; SORNMO, 1984). Eletrodos posicionados como na
derivagao Il, medida entre o braco direito (RA) e a perna esquerda (LL), apresentam com-
plexos QRS mais acentuados. Para aumentar a relagao sinal ruido (SNR), os eletrodos po-
dem ser posicionados mais préximos do corac¢do (JEONG; BYCHKOV; SEARSON, 2019).
Dessa maneira deve haver menor movimentacao dos eletrodos.

Figura 2.2 — Localizacao dos eletrodos para um eletrocardiograma padrao de 12 deriva-
coes.

RA LA

Lead I

Vq Vo V3 \' Vs \
ot °
RL LL

Fonte: Adaptado de Bharadwaj (2015).

Em dispositivos implantados como marcapassos, os eletrodos de medigao ficam
na mesma regiao onde € gerado o estimulo elétrico (WONG et al., 2004). A Figura 2.3a
demonstra como esses eletrodos sdo inseridos no coragao.
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Ja em marcapassos usados para tratamento de epilepsia (estimulagao do nervo
vago), que usa a VFC como preditor de convulsdes, seu implante € feito na parte esquerda
do térax, abaixo da clavicula, e os eletrodos que medem o ECG s&o posicionados abaixo
do térax nas posicoes RL e LL; ja o estimulo elétrico ocorre entre as posicoes LA e RA
(SCHNEIDER et al., 2015).

Essas posicoes de eletrodos podem apresentar diferentes amplitudes e formata-
¢oes do sinal de ECG em relagdo ao padréo. No estudo apresentado por (SCHNEIDER
et al., 2015), foram tomadas medidas de ECG em sete posicdes diferentes no corpo para
determinar a melhor localizagdo dos eletrodos, que captasse uma onda R com amplitude
maior que 0,4mV. A Figura 2.3b apresenta esses pontos de medigéo no térax.

Figura 2.3 — Posi¢cdes dos eletrodos em marcapasso cardiaco (a) e epilepsia (b).

(@) (b)

ECG Electrode Configuration

Posig&o do Eletrodo
RIGHT LEFT no nervo vago
Posicao do
Estimulador

RA: Intended implant position of the NS lead electrodes
LA: Intended implant position of the VNS generator

RL: Right leg ECG reference

LL: Left leg ECG reference

A: Collar Bone
B: Sternum

Right Ventricle —= C: ECG Monitor

Fonte: Adaptado de Wong et al. (2004) (a) e Schneider et al. (2015) (b).

2.1.2 Medidas da performance de detectores QRS

Para que um detector QRS possa ser usado em dispositivos médicos, € necessario
que ele tenha sua performance avaliada. As métricas mais utilizadas para isso sao a
sensibilidade (Se) e a Precisao (+P), que podem ser calculados pelas equacdes (2.2) e
(2.3) (PAHLM; SORNMO, 1984).

= x1 2.2
Se TP 7N~ 00% (2.2)
TP
P=—" %1 2.
+ TP+FPX 00% (2.3)

onde T'P € o numero de batimentos detectados como verdadeiros, F'P é o0 numero de
batimentos detectados erroneamente, e F'N é o numero de batimentos ndo detectados.
Um intervalo de tolerancia de 50ms foi adotado para determinar se um complexo QRS
€ TP (LIU et al., 2018). Além disso, é possivel calcular a taxa de erro de detecgéo (em
inglés detection error rate — DER) pela Equacao 2.4, que indica a propor¢cao dos erros com
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relacao aos batimentos totais.

_FP+FN
TP+ FN
Ao longo dos anos, houve um grande esfor¢o para padronizar e disponibilizar online

DER x 100% (2.4)

bancos de dados contendo biopotenciais previamente caracterizados, que sdo vitais para
avaliar e comparar a performance de algoritimos, detectores, entre outros. O site Physi-
onet da acesso a diferentes bancos de dados contento sinais fisiolégicos caracterizados
e digitalizados, e a sua plataforma WFDB dispde de ferramentas para processamento e
andlise dos sinais (GOLDBERGER et al., 2000). Uma dessas ferramentas € o algoritimo
bxb, que permite avaliar a performance de um detector QRS.

Desses bancos de dados disponiveis no Physionet, o banco de arritmias do MIT/BIH
€ usado frequentemente para avaliagao e comparacgao de detectores QRS. Ele contém 48
gravacdes anotadas de ECGs com 30 minutos de duragéo, que foram amostradas a uma
taxa de 360 Hz com 11 bits de resolugcédo e amplitude de até 10 mV.

Dessas gravagoes, 25 foram escolhidas com os tipos menos comuns de arritmias
dentro de 4000 gravagOes de 24 horas de ECGs ambulatoriais, o restante foi escolhido
de maneira aleatéoria (MOODY; MARK, 2001). Muitas gravacdes, nessa base de dados,
possuem picos da onda R bem destacados com poucos artefatos (gravagées 100-107);
enquanto, em algumas gravagdes, a deteccao de complexos QRS pode ser mais dificil
devido a ruidos e artefatos (gravacoes 108 e 207).

2.2 VARIABILIDADE DA FREQUENCIA CARDIACA

A variabilidade da frequéncia cardiaca (VFC) representa as oscilagdes instanta-
neas na frequéncia cardiaca (FC) e no intervalo de tempo entre batimentos consecutivos.
Utilizando um detector do complexo QRS, a frequéncia cardiaca pode ser obtida de um
ECG. Contudo, além do ECG, a FC pode ser obtida de outras maneiras como a Fotople-
tismografia (PPG), o Cardiograma de impedancia (ICG), entre outros (JEONG; BYCHKOV;
SEARSON, 2019).

O sistema nervoso auténomo (SNA) e o sistema circulatério sao responsaveis pela
regulacao da frequéncia dos batimentos; consequentemente, flutuacbes na FC servem
como indicador da atividade do sistema nervoso auténomo (SNA) (ACHARYA et al., 2006).
Ao final dos anos 80, a VFC foi confirmada como um preditor de infarto seguido de morte
(MALIK et al., 1996).

Hoje em dia, existem diversos métodos de classificagcdo das condicdes do sistema
nervoso e cardiovasculares baseados na VFC. Esses métodos se baseiam na analise de
indices extraidos da VFC, que podem ser obtidos a partir da andlise no tempo, na frequén-
cia e também por métodos ndo lineares (ACHARYA et al., 2006). Assim, para calcular
esses indices é necessario um trecho contendo pelo menos 5 minutos de intervalos RR
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(ACHARVYA et al., 20086).

2.2.1 indices no Dominio do Tempo

Os indices no dominio do tempo podem ser calculados diretamente dos intervalos
RR. O relatério especial da forca tarefa da ECC/NASPE, em 1996, padronizou rétulos dos
indices, tanto no dominio do tempo, quanto da frequéncia (MALIK et al., 1996). Os indices
no dominio tempo s&o descritos a seguir.

Média RR (ms): Média dos intervalos RR.
SDNN (ms): Desvio padrao dos intervalos RR.
RMSSD (ms): A raiz quadrada média da diferenca entre os intervalos RR adjacentes.

SDSD (ms): Média dos desvios padroes de todos os intervalos RR para todos os segmen-
tos de 5 minutos em uma gravacao.

PNN50 (%): Numero total de pares de intervalos RR adjacentes, cuja diferenca varia mais
que 50 ms, dividido pelo total de intervalos RR.

indice Triangular: O nimero de intervalos RR dividido pela altura do histograma de todos
os intervalos RR medidos em uma escala discreta com intervalos de 1/128 s.

Poténcia Total (ms?2): Variancia de todos os intervalos RR.

2.2.2 indices no Dominio da Frequéncia

Antes de calcular os indices no dominio da frequéncia, o vetor contendo os inter-
valos RR deve ser re-amostrado em periodos iguais de tempo; isso é feito por uma inter-
polacdo usando spline. As caracteristicas do dominio da frequéncia podem ser calculadas
através da densidade do espectro de poténcia (sigla em inglés - PSD) do vetor contendo
os intervalos RR re-amostrados, e, também, podem ser calculadas a partir da analise de
Fourier ou por um modelo autorregressivo (AR) (ACHARYA et al., 2006). Os principais
indices no dominio da frequéncia sao descritos a seguir.

LF: componente de baixa frequéncia com variagao entre 0.04 Hz - 0.15 Hz. LF reflete as
modulacdes do sistema nervoso simpatico e parassimpatico.

HF: componente de alta frequéncia com variacao entre 0.15 Hz - 0.4 Hz. HF reflete a
atividade do sistema nervoso parassimpatico.

LF/HF: Razao de LF por HF. LF/HF reflete o balango entre a atividade dos sistemas ner-
VOSO0 simpatico e parassimpatico.
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2.3 APLICACOES DA VFC

2.3.1 Biofeeback

A técnica de biofeedback, desenvolvida em 1980, consiste de um treinamento psi-
colégico, no qual, o paciente observa a frequéncia dos batimentos e da respiragdo em um
monitor tentando maximizar a variabilidade da frequéncia cardiaca (VFC) e adquirir mai-
ores amplitudes de respiragdo em sinus arritmia (Jiménez Morgan; Molina Mora, 2017).
Nessa condicao, é esperado que o paciente respire mais lentamente — cerca de seis vezes
por minuto —, maximizando a troca de gases nos alvéolos, e gerenciando melhor o es-
tresse. Consequentemente, isso melhora a performance dos atletas (GROSS et al., 2018;
Jiménez Morgan; Molina Mora, 2017).

2.3.2 Tratamento de Epilepsia

Pacientes com epilepsia refrataria sofrem de convulsdes incontrolaveis. Essas cri-
ses estdo associadas a vérias alteragdes nas fungdes do sistema nervoso autbnomo (SNA),
que podem levar a manifestacées cardiovasculares, respiratérias, gastrointestinais, cuta-
neas e urinarias ou sexuais durante ou logo apoés o evento ictal (LEUTMEZER et al., 2003).

Por conta de alteragbes cardiovasculares ou acidentes, esses pacientes podem vir
ao Obito durante as convulsdes. As alteracdes nas fun¢des autondmicas podem ser per-
cebidas pela variabilidade da frequéncia cardiaca (HASHIMOTO et al., 2013). Além disso,
uma parcela dos pacientes apresentam resisténcia aos medicamentos utilizados para con-
trole das crises e sdo elegiveis para cirurgia ressectiva, que remove parte do cérebro que
causa a convulsao (NIHR, 2017).

Assim, uma opgao para esses pacientes € o uso de dispositivos para uma tera-
pia de estimulacao do nervo vago (VNS — sigla em inglés). Alguns desses dispositivos
ja estao disponiveis no mercado operando em regime continuo, manual ou ativado auto-
maticamente — nesse Ultimo caso, o dispositivo realiza a estimulacao quando detecta uma
taquicardia ictal (SCHNEIDER et al., 2015).

2.3.3 Dispositivo cardiaco eletronico implantavel (DCEI)

Dispositivos cardiacos eletrénicos implantaveis (DCEI) — marcapassos e cardiover-
sores desfibriladores implantaveis (CDI) — sdo estimuladores elétricos utilizados no trata-
mento de arritmias cardiacas. Esse tipo de tratamento € indicado apenas nos casos em
que tratamento via ablagdo por cateter ou medicamentos nao sao indicados (SOBRAC,
2020).

Assim, no caso do coragdo, 0 marcapasso € usado para detectar, monitorar e ga-
rantir que a taxa de batimentos cardiacos fique dentro de uma faixa segura (MIN et al.,
2013). A aplicagdo mais comum € no tratamento de bradicardia ou bradiarritmia (coragao
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batendo mais lento que o normal) (WONG et al., 2004). Ja o cardioversor desfibrilador
implantavel (CDI) tem funcdo dupla, ora atua como marcapasso — acelerando o ritmo do
coracao quando lento—, ora como desfibrilador prevenindo paradas cardiacas e arritmias
ventriculares fatais (SOBRAC, 2020).

Nesse contexto, a andlise da VFC é um dos principais parametros na identificacao
de arritmias (KIM et al., 2014). Assim alguns software (MONDEJAR-GUERRA et al., 2019)
e também application specific integrated circuits (ASIC) (YIN et al., 2019) dependem da
correta aquisi¢ao dos intervalos RR para analisar o ECG e detectar arritmias.

2.3.4 Diabetes mellitus

Diabetes mellitus esta associada a um alto grau de mortalidade cardiovascular, e
disfuncdes no sistema nervoso (ACHARYA et al., 2006). Em individuos saudaveis, alte-
racdes nos niveis de glicose modificam a acao do sistema nervoso autbnomo (SNA). Em
individuos com diabetes, essa regulagéo pode ser afetada, provocando altera¢des na VFC.
Segundo Kudat et al. (2006), os individuos com diabetes apresentam uma redugao nos in-
dices da VFC no tempo (pNN50, SDNN, RMSSD) e na frequéncia (HF, LF), em relacéo aos
individuos saudaveis.

2.4 DETECCAO DO COMPLEXO QRS

De maneira geral, detectores do complexo QRS sao implementados conforme dia-
grama de blocos da Figura 2.4. O sinal z(¢) representa o sinal de ECG tratado, que pode
estar na forma digital ou analdgica; assim, os blocos de preprocessamento e decisao po-
dem ser implementados no meio em que o sinal z(t) é entregue. Independente da maneira
escolhida, € necessario front-end analégico para amplificar o sinal de ECG. Depois de
tratado o sinal pode ser ou n&o digitalizado.

Figura 2.4 — Diagrama de blocos da arquitetura comumente usada para detecgao do com-
plexo QRS. A entrada € um sinal de ECG — previamente amplificado, filtrado e, talvez,
digitalizado —, e a saida é uma serie de pulsos indicando os complexos detectados.

' 1
' :
z(t) ! filtro .| tranformagdo | : | regrade | Pico-R
. | linear nao linear : decisdo
1
' 1

Fonte: Adaptado de Pahlm e Sérnmo (1984).

ApoOs essa fase, o sinal de ECG vai para a fase de pre-processamento, onde passa
por filtros lineares e transformacdes nao lineares para realgar a regido do complexo QRS e
remover artefatos. Depois desse pré-processamento, um método de decisao, geralmente
um threshold, é utilizado para identificar os picos da onda R (PAHLM; SORNMO, 1984).
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Alguns autores implementam as técnicas mencionadas acima com circuitos pura-
mente anal6gicos. Thakor et al. revisa técnicas de detec¢cdo do complexo QRS baseados
em threshold fixo, controle de ganho e threshold automético; aponta para as principais limi-
tacoes de um detector com threshold fixo: sensibilidade a varia¢gdes de amplitude do sinal
e pouca otimizagdo (THAKOR; WEBSTER; TOMPKINS, 1983). Essas limitagoes podem
ser resolvidas com um threshold adaptativo ou controle automético do ganho.

O método de controle automatico de ganho depende da média da amplitude do
sinal obtida a partir de ciclos anteriores; essa técnica responde lentamente as variacoes
bruscas no sinal de ECG (ex: contragdo ventricular prematura (CVP)). Enquanto isso, 0
threshold adaptativo utiliza uma fragao o valor do pico anterior como threshold do préximo
ciclo. Apesar da resposta ser mais rapida, essa técnica pode causar aumento nos erros
de deteccgao, por exemplo, quando um pico muito grande eleva o valor de V;;, aumentando
0 numero de falsos negativos (FN) (THAKOR; WEBSTER; TOMPKINS, 1983).

Para contornar isso, pode-se utilizar de threshold estatistico, que minimiza a rela-
cdo F'P/F N (falsos positivos sobre / falsos negativos) (THAKOR; WEBSTER; TOMPKINS,
1983). Dessa maneira, uma performance de 99.62% de sensibilidade e 99.71% de predi-
¢ao positiva é obtida com um circuito discreto, utilizando um banco de ECG independente
com aproximadamente 10000 batimentos. O circuito é alimentado em 5V, informagdes de
consumo nao sao apresentadas.

Outro método implementado analogicamente é apresentado em (RUHA; KOSTA-
MOVAARA; SAYNAJAKANGAS, 1994). Nesse, é desenvolvido um chip utilizando filtros
passa-banda e uma regra de decisao por theshold adaptativo, além disso alguns destes
circuitos sdao implementados utilizando capacitor chaveado e técnicas digitais.

Uma maquina de estados é utilizada para controlar os circuitos de sample-and-hold
do threshold adaptativo. Diferente dos circuitos apresentados anteriormente, nesse nao
sao necessarios diodos para o detector de pico. O consumo desse detector € de 90pW
alimentado em 3V, atingindo uma taxa de detecgao de 96.9% de sinais ruidosos obtidos da
base de dados de arritmia MIT/BIH.

Em Zhang e Lian (2014) é apresentado um sistema de ultra baixo consumo —220nW
alimentado em 300mV — para detecg¢ao do complexo QRS e compressao do sinal de ECG.
Para conseguir esse baixo consumo, o sistema funciona de maneira assincrona, utilizando
um ADC baseado em eventos (em inglés: event-driven ADC), os eventos sdo controlados
por um gerador de eventos no ADC baseado em cruzamento de niveis (level crossing
events).

Esse circuito ndo possui um amplificador de entrada, e blocos de comparacao e
delay sao projetados para o0 menor consumo possivel. A detec¢cado do complexo QRS utiliza
os eventos gerados no ADC de aumento e declinio do sinal de ECG, com determinados
thresholds, para identificar as ondas Q, R, S. Apesar do baixo consumo, sem o uso de
um amplificador de instrumentacéo e filtros para tratar o ECG, reduzem a performance do
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detector.

Alguns trabalhos optam por filtrar e digitalizar o sinal ECG, para depois detectar o
complexo QRS digitalmente. Em Pan e Tompkins (1985), um detector QRS em tempo real
€ proposto baseado na analise no dominio do tempo.

Um filtro passa-banda digital é utilizado para reduzir interferéncias no sinal de ECG,
permitindo niveis threshold menores. Nessa abordagem, € feita uma derivada do sinal
filtrado que depois é elevado ao quadrado. Além disso, o algoritimo ajusta o threshold
periodicamente, para se adaptar as variacdes de morfologia do sinal de ECG. Com isso,
esse algoritimo consegue detectar corretamente 99,3% dos complexos QRS em mais de
116000 batimentos.

Elgendi no utiliza a derivada do sinal de ECG, mas faz duas médias moveis para
gerar blocos de interesse (ELGENDI, 2013). Esse blocos definem uma possivel regido para
encontrar o batimento e complexo QRS. As janelas dessas médias moveis sdo definidas
pela duragcdo média do complexo QRS (W) e pela duragdo média de um batimento (W5).

Dois thresholds sao utilizados para identificar complexos QRS, o primeiro threshold
analisa a média movel do batimento, se ela for maior que esse threshold; entdo, parte para
o segundo threshold, que verifica se a largura do bloco de interesse € maior que W7, se
for, esse bloco € identificado como um complexo QRS. O algoritimo foi calibrado utilizando
o banco de dados de arritmia MIT-BIH, definindo as frequéncias de corte do filtro passa-
banda e as janelas das médias moveis. Para o melhor caso, obteve-se uma sensibilidade
de 99,78% e precisao de 99.87%.

Outros métodos utilizam a wavelet para processar o sinal de ECG e detectar o com-
plexo QRS (MIN et al., 2013). Para reduzir o custo computacional, esse algoritimo realiza
o produto de multiescalas (em inglés: multi-scaled product) reduzindo area e consumo.
Um threshold variavel, ajustado pelo tempo médio do complexo QRS a cada deteccéo, é
utilizado para reduzir FP e FN.

Na maioria dos detectores QRS digitais, o custo computacional para obter bons
indices de deteccao reflete em um maior consumo de energia do sistema. Isso pode ser
um limitador em aplicagcbes implantaveis, onde a carga da bateria deve durar por anos sem
troca (MIN et al., 2013).

Usar uma abordagem analdgica para o processamento dos sinais de ECG e detec-
cao QRS pode reduzir o consumo de energia e area. Além disso, ndo € necessario utilizar
ADC ou memorias para digitalizacao do sinal.

No sistema de aquisi¢ao proposto, a detecgao do complexo QRS acontece de uma
maneira direta nos blocos analégicos. Utilizando um threshold fixo, um comparador indica
a presenca do complexo QRS, acionando um contador que indica intervalo entre batimen-
tos. Utilizando um periodo refratario apds a borda de subida do comparador, o contador
deve esperar pelo menos 180ms para iniciar uma nova contagem do intervalo RR, qualquer
pulso gerado nesse periodo sera evitado.



3 SISTEMA DE AQUISICAO DE INTERVALOS RR

O complexo QRS é o segmento de maior frequéncia no sinal de ECG. Represen-
tando o batimento cardiaco, ele é utilizado para medir o intervalo de tempo (intervalo RR
ou frequéncia cardiaca instantanea) entre batimentos vizinhos. Assim é possivel verificar
a variabilidade da frequéncia cardiaca, que é associada a diversas condi¢des fisioldgicas
e patoldgicas, e pode ser usada para prever problemas cardiacos, por exemplo, infarto
agudo. (MALIK et al., 1996).

Alguns dispositivos eletrénicos para monitoramento cardiaco (Holter, monitores de
leito, entre outros) e/ou implantaveis (marcapassos) podem fazer a analise da VFC para
identificar anomalias e proporcionar alguma acao. No caso dos monitores, a agao pode aci-
onar um alerta e guardar o trecho do ECG com anomalias; enquanto isso, no marcapasso,
pode gerar estimulos elétricos para estabilizar a frequéncia cardiaca (PAN; TOMPKINS,
1985; MIN et al., 2013). Logo, em ambos 0s casos, € necessario um sistema capaz de
detectar o complexo QRS e adquirir os intervalos RR.

Figura 3.1 — Diagrama de blocos apresenta uma aplicacdo do sistema de aquisicdo de
intervalos RR (quadrado tracejado), podendo ser utilizado em um classificador implemen-
tado de forma analégica ou digital. A entrada do sistema é um sinal de ECG, e a saida
pode ser o valor do intervalo RR (RR_times) ou um pulso indicando complexo QRS valido.
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Este capitulo apresenta a descricdo dos blocos necessarios para implementar o
sistema de aquisicao de intervalos RR. Como ilustrado na Figura 3.1, os intervalos RR
ou o pulso, correspondendo ao complexo QRS, podem ser utilizados em um sistema com
classificadores voltados a alguma aplicacao biomédica como em marcapassos cardiacos,
detectores de convulsdes, entre outros. Por enquanto, o trabalho se concentra apenas no
sistema de deteccdo do complexo QRS e aquisigéo dos intervalos RR (quadrado trace-
jado). Futuramente, esse sistema sera integrado a outro para identificagdo de convulsdes.

O detector analégico gera um pulso quando houver um complexo QRS, depois o
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medidor de intervalos RR retem esse pulso por 180ms (Valid_Q) RS), evitando a deteccao
de uma onda T, que geraria um falso positivo. Depois, um contador determina quantos
pulsos de relégio (CLK) passaram até um novo batimento vélido.

A cada novo batimento, a saida do registrador (RR_times) armazena o valor do
intervalo RR. Esse registrador pode ser conectado a uma interface serial para transmitir
os intervalos RR para fora do chip, ou pode ser usado como entrada em classificador
implementado dentro do circuito integrado. Para realizar isso, os blocos da Figura 3.1 sao
implementados por um amplificador (LNA), um filiro passa-banda, um operador de energia
da derivada (ED), um comparador e um medidor de intervalos RR.

3.1 AMPLIFICADOR DE ENTRADA

O sinal de eletrocardiograma apresenta pequenas amplitudes. Dependendo do tipo
de contato entre o eletrodo e a pele, a amplitude pode chegar a valores entre 100uV até
algumas centenas de milivolts com offset variando em 300 mV (CLIFFORD; AZUAJE;
MCSHARRY, 2006; BHARADWAJ, 2015).

O ambiente, onde o sinal de ECG é capturado, é corrompido por diversas fontes de
ruido como o elétrico (60Hz), flicker, muscular, entre outros (BHARADWAJ, 2015). Nessas
condicoes, a amplificacao do sinal de ECG aliada a rejeicao de ruidos é indispensavel para
aumentar sua amplitude em tensao e providenciar uma boa relacdo sinal ruido (em inglés:
signal-to-noise ratio (SNR)). Além disso, se o sinal for digitalizado por um conversor A/D &
necessario que ele tenha uma amplitude suficiente para o amostrador.

O amplificador de baixo ruido (LNA) € apresentado na Figura 3.2a, ele é implemen-
tado com um amplificador totalmente diferencial usando uma realimentacédo capacitiva.
Essa realimentacao é utilizada para reduzir o efeito de ruido térmico e offset DC (DEEPU
et al., 2014). O ganho de malha fechada é definido pela razao entre C;/Cy, e pode ser
ajustado controlando as chaves GO, G1 e G2. Sua frequéncia de corte mais baixa (f.g)

pode ser calculada por
1

- 27TRfo.

Nessa aplicacao, a frequéncia de corte mais baixa deve variar entre 0,1 - 10 Hz, n&o exce-

fCB (31)

dendo 10Hz, sendo isso pode causar falhas na detec¢ao do complexo QRS. Para conseguir
tal frequéncia de corte, grandes valores de R, e C; sdo necessarios, mas ambos conso-
mem muita area em circuitos integrados. Contudo, isso pode ser evitado implementando
um R, grande com pseudo-resistores PMOS e definido um pequeno valor para o capacitor
Cy (1pF).

Em aplicacbes de precisdo, onde altos ganhos de malha fechada séo necessarios,
os nucleos de amplificacdo devem possuir um alto ganho. Por conta da boa rejeicao a
ruidos, alto ganho e excursédo de saida suficiente, o nacleo desse LNA é um amplificador
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Figura 3.2 — Esquematico do LNA com ganho ajustavel. a) Esquema de realimentagéao
usando pseudo-resistores MP1 a MP8 para polarizar a entrada. b) Nucleo telescopico do
amplificador de entrada.
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telescopico (Figura 3.2b). Seu ganho pode ser calculador por

1 m 1 m
AV & — g - K g 3) //( g 5)1 , (3.2)
Gds1  9ds3 9ds7  Gds5

onde g¢,, € a transcondutancia e g4 a condutancia do canal.

Apesar do empilhamento transistores proporcionar um alto ganho, ele reduz a faixa
de excursdo do sinal na saida. Além disso, um amplificador diferencial depende de um
circuito de realimentagdo em modo comum (CMFB), e precisa que os pares sejam perfei-
tamente casados para evitar redugao na taxa de rejeicao de ruido de modo comum (CMRR)
e da fonte(PSRR) (COTA et al., 2016).

Outro cuidado, que se deve ter com amplificadores de bio-sinais, € a rejeicdo aos
ruidos térmico e flicker. Na faixa de frequéncia do sinal ECG, o ruido flicker (1/f) predo-
mina em relagéo ao térmico. Para reduzir a sua influéncia, transistores PMOS séo utiliza-
dos no par diferencial de entrada. Como demonstra a Figura 3.3, a frequéncia do canto
do ruido flicker (em inglés: flicker noise corner frequency), na qual o ruido térmico e flicker
sdo iguais, € menor nos dispositivos PMOS.

O ruido referido a entrada por unidade de largura de banda do amplificador telescoé-
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Figura 3.3 — Frequéncia do canto do ruido flicker (f.,) para diferentes comprimentos de
canais dos transistores NMOS e PMOS em relagéo a ¢,,/Ip, usando o mesma largura de
canal. Para um mesmo tamanho e g¢,,/Ip, a f., de transistores PMOS é 7.6 vezes menor
que a de transistores NMOS.
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pico € dado por

— 1 Im7 8) 2 < K, K, 927 8)
V2 = 8kT + =] + + . =, 3.3
! (gml,z Gm12 Cow- f \(WL)12 (WL)rs G (3.3)

onde kT é o coeficiente ruido térmico, Ky e Kp sao os coeficientes do ruido flicker nos
dispositivos de canal P e N (RAZAVI, 2016).

Como demonstrado na equacéo (3.3), os transistores de entrada (M1-M2) e os da
carga (M7-M8) devem ser projetados com uma area maior para reduzir o ruido 1/f. Além
disso, a relagao entre as transcondutancias g,,7.s/gm1,2 deve ser menor ou igual a 1 para
reduzir as componentes do ruido 1/f e térmico. Segundo Bharadwaj (2015), o ruido refe-
rido a entrada deve ser menor ou igual a 30uVrms dentro da largura de banda de um ECG
padréo (0.05 — 100 Hz). A Tabela 3.1 resume algumas caracteristicas que o amplificador
de entrada deve possuir..

3.2 FILTRO LINEAR

O detector de picos precisa apenas de um sinal de ECG amplificado para funcionar.
Mas artefatos (ruido muscular ou movimentos), oscilagcao da linha base, entre outros tipos
de ruido podem comprometer a deteccao do complexo QRS. Assim, € necessario 0 uso de
filtros para condicionar esse sinal antes de entrar no detector.

A poténcia espectral do complexo QRS apresenta maior magnitude entre 10—15 Hz
(THAKOR; WEBSTER; TOMPKINS, 1984). Como o amplificador deve ter uma frequéncia
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Tabela 3.1 — Especificagdes do OTA.

Caracteristicas Valores especificados
Ganho Malha Aberta >70dB
Ganho Malha Fechada 20-40dB
GBW > 200 kHz
Carga Capacitiva 1 pF
CMRR >70dB
Tesao de Alimentacéao 1.8V
Poténcia <4 uWw
Ruido total 0.05—100 Hz < 30 uVRms

de corte, pelo menos, entre 1-100 Hz, apenas um filtro passa-banda é necessério para
remover alguns dos ruidos mencionados. Apesar disso, esse filtro ndo deve ser projetado
diretamente para operar entre 10—-15 Hz, pois o complexo ainda apresenta componentes
significativas entre 5 e 20 Hz (Figura 3.4).

Dessa maneira, € necessario ajustar frequéncia de corte e a ordem do filtro uti-
lizando sinais de ECG para maximizar a deteccdo de complexos QRS validos. Assim,
um filtro passa-banda implementado em Verilog A, disponivel no pacote RF do software
Cadence Spectre, foi utilizado para levantar especificagées desse filtro.

Figura 3.4 — Espectro de poténcia do sinal de ECG, complexo QRS, ondas P e T.
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Fonte: Adaptado de Thakor, Webster e Tompkins (1984).

3.3 DETECGCAO DO PICO

3.3.1 Operador de Energia da Derivada (ED)

A transformacao néo-linear é realizada através de um operador de energia da deri-
vada. Tal bloco é uma simplificagdo de outros utilizados na detecgéo de spikes em sinais
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de eletroencefalograma (EEG) (LI et al., 2013). Este bloco realiza uma derivada do sinal
diferencial aplicado a entrada e o eleva ao quadrado. Dessa forma, ele amplifica os sinais
que apresentam uma variagao abrupta de amplitude (como no caso do complexo QRS), e
atenua sinais de menor amplitude e mais lentos.

Figura 3.5 — Esquematico do operador de energia da derivada.
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No esquematico da Figura 3.5, os capacitores C1-C2 realizam a derivada do sinal
de entrada, enquanto os transistores M0, M1 e M2 realizam a multiplicacdo dos sinais
Vinl e V;,,2. Como V;,2 é o sinal de V;,,1 invertido, o sinal V,,.;; sera o sinal V;,, elevado
ao quadrado. Os pseudo-resistores conectados aos transistores MO e M1 servem para
estabelecer uma polarizagdo DC.

Como o sinal de V,,..;+ € muito pequeno, ele deve ser amplificado antes de passar
pelo comparador, que indica se ha um complexo QRS valido. Assim, um amplificador fonte
comum formado pelos transistores M3 a M6 é utilizado. Nele, o né de Bias 1 foi colocado
em um pino externo para ajustar a polarizagao garantindo o modo comum na saida Out, e
evitando que os transistores entrem na regido triodo.

3.3.2 Comparador

A Ultima etapa, antes da medicao dos intervalos entre batimentos, envolve a aplica-
cao de um método de decisdo. Nesse caso, um comparador analisa o sinal do operador de
energia da derivada (ED), quando esse sinal ultrapassa o threshold predefinido, um pulso
indica que ha um batimento vélido.

Dependendo do comparador pode haver um aumento do consumo de energia e
area, além da complexidade. Nesse sentido, um dos comparadores mais simples de ser
implementado é o inversor CMOS, que apresenta um baixo consumo de energia e area,
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porém pouco controle sobre o threshold. O threshold de uma porta inversora € definido
pela relagédo de aspecto (Wp/Wy para um mesmo comprimento de canal) e pela polariza-
¢ao do substrato nos transistores PMOS e NMOS. A Figura 3.6 apresenta algumas tensdes
de disparo de inversores, obtidas variando a relagao de aspecto dos transistores da TSMC
180.

Figura 3.6 — Variagdo da tensdo de disparo do inversor CMOS em relagdo a Wp/Wy
fixando Wy em 1um.
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Apesar do threshold do inversor ser definido em simulacédo Spectre, ajustando a re-
lacédo de aspecto, ele pode variar com processo de fabricagdo (corner), comprometendo o
seu uso como comparador. Felizmente, existem maneiras de controlar tensao de threshold
do inversor.

O threshold em um inversor CMOS pode ser modificado de duas maneiras: ligando
varios dispositivos PMOS ou NMOS em paralelo usando chaves (SEGURA et al., 1998),
ou modificando a tensdo de substrato, dependendo o PDK utilizado € possivel controlar
apenas a tensao de substrato do transistor PMOS (KURODA; SAKURAI, 1996).

Nesse trabalho o controle da tenséo de substrato apresenta vantagens, pois pode
ser conectado a um circuito, que colete uma fragao da tenséo do pico da onda R analogi-
camente, possibilitando uma variacao automatica do threshold.

3.4 MEDIDOR DE INTERVALOS RR

O intervalo RR pode ser medido utilizando um contador, que conta o nimero de
pulsos de reldégio entre os batimentos. Cada possivel batimento € marcado por um pulso
gerado no comparador (Comp) do detector de picos; entretanto, esse pulso pode indicar
artefatos ou ondas T, que podem ser detectadas como um falso complexo QRS.
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Para contornar esse problema, foi utilizado um bloco para restringir o tempo entre
complexos QRS consecutivos (one shot timer), que fica com o sinal ativo até ultrapassar
um tempo pré-definido indicado por um sinal de overflow. O sinal de saida desse bloco
indica um complexo QRS valido (Valid_QRS).

A Figura 3.7 ilustra os sinais gerados no circuito durante o funcionamento. Nela, o
contador RR ¢é ativado pela borda de subida de Valid_Q RS, indicada por 6.

Figura 3.7 — llustrag&o do sinais do sistema durante o funcionamento.
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4 CIRCUITOS PARA AQUISICAO DE INTERVALOS RR

Os circuitos, projetados neste capitulo — amplificador, detector e medidor de inter-
valos RR —, fazem parte do sistema de detecgao de batimentos cardiacos. Esses blocos
sao voltados para a fabricacdo em circuito integrado, operando com tensédo de 1.8V. Os
blocos analdgicos foram implementados buscando reduzir o consumo de energia, o ruido
e o descasamento entre os dispositivos. Nos blocos digitais, buscou-se reduzir a atividade
média dos chaveamentos para que menos energia fosse perdida. A metodologia para a
deteccao dos batimentos cardiacos foi apresentada no capitulo 3.

Figura 4.1 — Sistema para detecgao do complexo QRS e calculo da VFC
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Fonte: AUTOR.

A Figura 4.1 apresenta os blocos que compde o circuito de aquisigao de intervalos
RR. Resumidamente, a sua funcao é gerar um sinal l6gico quando houver um complexo
QRS valido (Valid_QRS), e medir o intervalo de tempo entre os batimentos. O bloco
de medigao de intervalos RR € responsavel pela decisdo se um complexo QRS é valido.
RR_times é a saida do registrador que armazena os intervalos RR a cada batimento com
12 bits de resolugdo. Esse registrador, contendo o intervalo RR, pode ser utilizado no
circuito integrado armazenado, classificando ou enviando esse resultado para fora através
de uma interface serial.

41 PROJETO DO AMPLIFICADOR DE BAIXO RUIDO

Como foi mencionado no capitulo anterior, o amplificador telescépico apresenta
uma faixa de excursdo limitada. A Figura 4.2 mostra o esquematico do amplificador e do
circuito de polarizagdo. Nela, cinco transistores estdo empilhados no caminho do sinal e
da corrente de polarizacao. E, para garantir que o amplificador possua algum ganho, todos
os transistores nesse empilhamento devem estar saturados.

V:Jd,swing

5 = Voo — ([Vovi| + [Vovs| + [Vovol + Vovs + Vovr)]l = Vop — 5Vovimin.  (4.1)

A equagéo 4.1 modela a excursédo de saida do amplificador, onde Vo, (overdrive) cor-
responde a tensdo Vpg minima para manter os transistores em saturacdo. Nesse sentido,
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Figura 4.2 — Amplificador telescépico e circuito de polarizagao.
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para conseguir essa excursao, o nivel CM da entrada (V;,, c¢as) do amplificador deve ser
escolhido grande o suficiente ou igual a

Vin.em = Vop — (|Vbso| + [Vasi))- (4.2)

Além disso, as tensbes que polarizam os cascodes (V; € Vpy) devem ser escolhidas
cuidadosamente para colocar os transistores M, » e M;g na fronteira da saturacdo. As
equacles (4.3) e (4.4) podem ser utilizadas para determinar as tensdées de polarizagao
dos transistores do cascode.

Vi1 = Vop — (|Vass| + Vinesm — |Vrul) (4.3)

Via = Viasse + Vovr (4.4)

Como a tensao de alimentacédo é de 1.8V, ficam disponiveis 0.9V para a excur-
sao cada saida do amplificador e o restante para manter os transistores saturados. Con-
siderando isso, o somatério das tensées de overdivre (V) nado deve ultrapassar 0.9V.
Assim, ficou definido inicialmente Vpys_s = 225mV para os transistores M; — Mg e
Vovo_a = 150mV para os transistores M, — M,. Para atingir a especificacdo de excur-
sdo, o modo comum da saida (V.. ca) deve ser colocado no meio do da excursédo de
saida

V;)d swin
Vout,em = Vovse + Vovrs + ’Tg- (4.5)

O dimensionamento dos transistores do par de entrada ()M, ») deve atender as es-
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pecificagdes — além das de excursao e consumo — as de ganho e resposta em frequéncia.
A partir das especificacdes de produto ganho banda (GBW ou frequéncia de ganho unitario
(UGF)) e C},, apresentadas na Tabela 3.1, podemos determinar a transcondutancia do par
de entrada por

gm = 27 - GBW - (7, (4.6)

onde gm é a transcondutancia e C, é a capacitancia de carga. Para esse amplificador foi
definido GBW em 1MHz, com C}, = 1pF. Assim, o valor de g,,, para atingir essa frequéncia
deve ser maior ou igual a 6.283..5.

Considerando as especificagées de ganho, a frequéncia do polo dominante desse
amplificador em malha aberta deve ser pequena. A frequéncia desse polo (f.) pode ser
calculada pela seguinte equacéao

1

fC - 27rFiout Cout

(4.7)

onde R,,; é aimpedancia de saida e C,,; € soma das capacitancias parasitas com a carga
(', nas saidas do amplificador. Nesse caso, C,,; foi aproximado em torno de C',, ou seja
1pF. A impedancia de saida pode ser calculada pela seguinte ralagao

Ryt = gm3,47“o3,47“01,2//gm5,67“o5,67”o7,8, (4.8)

onde g..2.3 € gma 5 representam as transcondutancias dos cascodes, e os valores represen-
tado por r, sdo as impedancias intrinsecas dos transistores. Por conta das especificagcoes
de ganho e de consumo de energia (Tabela 3.1), a impedancia de saida necessaria deve
ser maior que 450M €2, puxando a frequéncia de corte para algumas centenas de hertz,
com o amplificador em malha aberta.

Para estabelecer os pontos de operacao descritos acima e atingir as especificagdes
da Tabela 3.1, foram realizadas simulacbes paramétricas para as curvas de tensao/cor-
rente dos transistores (I/V), com L = 1um. Fontes ideais de tensédo foram utilizadas para
definir as tensbes Vg1, Vo € V3. A polarizagédo do transistor M, foi definida, nessa etapa,
com um espelho de corrente com 21 A na referéncia e na saida — ao final a corrente de
referéncia é reduzida para 20nA. Entao, variou-se o W do transistor M, até encontrar a
tensdo de overdrive definida acima.

Depois foram feitas simulagdes para estabelecer o ponto de operagédo do par di-
ferencial e da carga de maneira similar. Os transistores cascode tiveram, inicialmente, o
mesmo tamanho dos transistores de carga e do par de entrada. Apds dimensionar es-
ses transistores, simulagcdes AC de ruido foram feitas, e foi necessario aumentar o W e L
para atingir as especificacdes de ruido. Nessa parte, utilizou-se um amplificador ideal para
implementar uma realimentagdo de modo comum (CMFB).

O projeto do circuito de polarizagéo foi feito escalonando a relagéao de aspecto do
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transistores de polarizagao aos do caminho principal pela diferenca das correntes aplica-
das. Além disso, algumas simulacées paramétricas variando o W e L dos transistores
foram necessarias para chegar no ponto de operagao. A Tabela 4.1 fornece as dimensdes
dos transistores do amplificador.

O né Vg, na Figura 4.2 é usado para aumentar ou diminuir as correntes no né
de polarizagdo. Esse ponto traz uma certa versatilidade no teste do circuito, pois permite
alterar as caracteristicas do amplificador.

Tabela 4.1 — Dimensdes dos transistores do amplificador

Transistor | W (um) | L (um) || Transistor | W (um) | L (um)
M, 50.75 5 Mis 14,15 0.3 15
M, 5 15 10 Mig.19 0.4 6.7
M; 4 15 4 My 10 1
Ms 6 10 10 Mg 0.3 1
Mz g 16 10 Moy 2.1 5
My 7.25 5 Moy 0.38 18
M10711712 168 15

Fonte: AUTOR.

4.1.1 Realimentacao do modo comum (CMFB)

Amplificadores diferenciais requerem uma realimentacdo de modo comum para de-
finir o ponto de operagdo do amplificador. Este circuito mede o nivel médio da tensao
na saida do amplificador principal e realimenta em outro ponto, controlando a corrente de
polarizacao, seja das cargas ou da fonte de cauda do amplificador (GRAY et al., 2009).

A topologia de CMFB utilizada possui dois pares diferenciais para sentir as varia-
¢6es no modo comum. A Figura 4.3 apresenta o circuito de CMFB utilizado. Ao invés de
utilizar resistores para verificar a variagdo do modo comum, este circuito usa o gate de tran-
sistores para nao sobrecarregar as saidas do amplificador. O seguidor de fonte na saida
do CMFB serve para elevar o nivel DC do sinal, que é aplicado em parte dos transistores
da fonte de calda.

A realimentacgao diferencial e CMFB sao compensadas pelas capacitancias de carga
(C'1) na saida do amplificador. O transistor M, que regula a corrente de cauda, foi dividido
em uma proporgao de 7:1 (transistores M, e My da Tabela 4.1) para manter estabilidade
na malha de CMFB sem alterar as capacitancias de carga. As dimensdes dos transistores
do amplificador de CMFB estao representadas na Tabela 4.2.

4.1.2 Reducao do Descasamento

Teoricamente, pares diferenciais com um perfeito casamento sdo capazes de rejei-
tar completamente os ruidos provenientes da fonte, amplificando apenas a diferenga dos
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Figura 4.3 — Esquematico do circuito de realimentacao de modo comum. As entradas Vin1
e Vin2 sdo conectadas as saidas do amplificador telescopico.
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Fonte: AUTOR.

Tabela 4.2 — Dimensdes dos transistores do amplificador de CMFB.

Transistor | W (um) | L (um)
Mr 2 1.4 5
Mpi234 1 4
Mrs,s 1 4
Mg, 2 1.5
Mgs 0.9 1.5

Fonte: AUTOR.

sinais da entrada (GRAY et al., 2009). E uma pratica comum caracterizar a qualidade de
um amplificador diferencial pela capacidade de rejeitar o ruido de modo comum. Essa
Figura de mérito € conhecida como taxa de rejeicdo ao modo comum (CMRR), equagéo

(4.9), que mede em decibéis (dB) o quanto a amplificacao dos sinais diferenciais (Ag,,) €
maior que a dos sinais em modo comum (A.,).
Adm

. ) (4.9)

Como essa taxa depende do casamento dos pares, técnicas geometrias como inter-

CMRR = 20-log (‘

digitagao ou centroide comum sao empregadas para reduzir o descasamento sistematico
dos pares. Neste trabalho, uma técnica, usando recombinacao dos transistores no par
diferencial, é utilizada para reduzir o descasamento tanto aleat6rio quanto sistematico.
Para fazer isso, os transistores, que compde o par diferencial, sdo divididos em k
unidades menores, sendo adicionados mais m unidades extras. Com o0 uso de chaves
obtemos N pares diferenciais, que podem ser selecionados buscando o menor offset na
saida do amplificador. A quantidade de pares a serem combinados € calculada pela equa-
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Figura 4.4 — Modificagdes no par diferencial do amplificador de entrada.
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cao (4.10).

N = (Ct_p.) (4.10)

As modificagcbes aplicadas ao amplificador diferencial sdo apresentadas na Figura
4.4. Nela, as chaves sao formadas por transistores PMOS, sendo ativadas em nivel l6gico
baixo. Por conta da baixa corrente, pode-se escolher chaves com tamanho minimos.

Como as chaves sao ligadas em combinacdes formadas por 3 transistores em 5
disponiveis, existem em 10 combinac¢des por par. Assim, um total de 100 pares diferentes
ficam disponiveis para o amplificador e 0 descasamento desses pares pode ser selecio-
nado para compensar o offset no amplificador — obtendo maiores valores de CMRR.

4.1.3 Layout do amplificador

O layout do amplificador de entrada pode ser visto na Figura 4.5. Nela podemos ver
a realimentagao capacitiva (quadrados maiores nas laterais mostrados em cinza) junto com
o nucleo do amplificador. Nesta fase, o controle do ganho do amplificador e das chaves do
par diferencial é realizado por uma interface serial paralela, nesse caso uma SPI simples
foi implementada. A area total ocupada pelo amplificador e a SPI é de 65262m?>.

A SPI é composta por conjunto de células — contendo flip-flops tipo D — que formam
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Figura 4.5 — Layout do amplificador de entrada com o SPI de controle.
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um registrador de deslocamento de N bits, e um registrador para manter o estado até
0 préximo envio com o mesmo tamanho. O esqueméatico das células de um bit e sua
associacao é apresentado na Figura 4.6.

Figura 4.6 — Célula de 1 bit da SPI em a), associagao de n células b).
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Fonte: AUTOR.

Para montar o chip, foram utilizadas 16 células de 1 bit da SPI, onde 10 s&o utiliza-
das para controlar as chaves do par diferencial e 3 sao utilizadas para controlar a relacao
dos capacitores de ganho. A posicao de cada bit com a sua fungao € listada as seguir:

Bits 0-4 s&o utilizados para controlar o brago direito do amplificador diferencial;
Bits 5-7 ndo utilizados;

Bits 8-10 s&o utilizados para controlar o ganho do amplificador;
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Bits 11-15 sao utilizados para controlar o brago esquerdo do amplificador.

4.2 DETECTOR DE PICOS

O esquemaético do detector de picos é apresentado na Figura 4.7. Como exem-
plificado na se¢é@o 3.3.1, o sinal de entrada é derivado pelos circuitos de primeira ordem
C1, Rp1 e Cy, Rps, € aplicado nos gates do par diferencial M, e M;. Um valor de 250 f F
foi escolhido para os capacitores C'1 e C2 resultado em uma area de 20um x 14um para
cada capacitor.

Na Figura 4.7, os nos de V), € V1 sdo usados para controlar a polarizagéo (A) do
detector (B) e ajustar o nivel CM do amplificador fonte comum (C). As demais polarizagdes
sao geradas transistores em conexao diodo de M; a My4. Os pseudo-resistores Rz 1 e
2 estabelecem a polarizagdo no par diferencial do multiplicador (B). Os transistor NMOS
tem o substrato ligado ao terminal GND e os transistores PMOS tem o substrato ligado ao
terminal de fonte (S).

Figura 4.7 — Detector de picos: A) Polarizagao, B) Multiplicador, C) Amplificador fonte
comum e D) Comparador.
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O multiplicador formado pelos transistores M,, M, e M, é modelado pela Equacao
(4.11) (HIDAYAT et al., 2008).
K

K
Vmult = _V;nz +

= (Vpp — 2|Veu)? 4.11

onde K = uC,,(W/L) é um parametro dos transistores, 1 € a mobilidade dos portadores
de carga, C,, € a capacitancia do 6xido de silicio por unidade de area e W/ L é a relagdo
de aspecto do transistor. g,, corresponde a transcondutancia dos transistores M,, M.
Nela a intensidade da multiplicagdo a variagbes de V;,, pode ser aumentada reduzindo g,,
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ou aumentando a relagédo de aspecto dos transistores do par diferencial.

Nesse sentido, mantendo a mesma relagdo de aspecto, o ganho introduzido nessa
multiplicagéo pode ser aumentado, reduzindo o g,, dos transistores M,, M, e M,. A Figura
4.8 exemplifica isso o W/L (W = 0,5um e L = 6um ) dos transistores mencionados €
igual. O W dos transistores e aumentado pelo nimero de fingers, provocando um aumento
em g,, € na corrente, reduzindo o ganho da da multiplicagdo. Logo, é possivel polarizar
esse multiplicador com correntes pequenas — em inversao fraca.

Figura 4.8 — Ganho da multiplicagdo para um aumento de W/L My, M, e M.
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Fonte: AUTOR.

O préximo bloco é um amplificador fonte comum com degeneragao de fonte e carga
cascode. Ele fornece ganho ao sinal V,,.;;, apropriado para o comparador. Os transisto-
res desse amplificador foram dimensionados para operar em inversao fraca, consumindo
pouco mais de 100n A.

Na Figura 4.7, comparador (D) é formado por dois inversores. O threshold é definido
pela relagado de aspecto ((W/L)p/(W/L)y) dos transistores PMOS e NMOS. A secéo
3.3.2 demonstra como definir o threshold de um inversor CMOS.

A Tabela 4.3 fornece as dimensdes dos transistores do detector de picos. Elas
foram determinadas utilizado ¢,,/Ip, colocando os transistores do multiplicador e ampli-
ficador fonte comum em inversao fraca, e o circuito de polarizagdo em inversao forte. O
multiplicador e o amplificador fonte comum consomem 174.34n A e o circuito de polarizacao
consome 278, 55n A totalizando 452.89nA; a polarizagdo consome mais energia por conta
da regiao de operacao dos transistores. Todos os circuitos sdo alimentados em 1.8V.

A Figura 4.9 representa o layout do detector. Nela, os blocos da Figura 4.7 es-
tdo destacados pelos quadrados coloridos usando as mesmas letras do esquematico. O
detector ocupa uma area de 0.007mm?2.
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Tabela 4.3 — Dimensdes do transistores do detector de picos

Transistor | W/L[um/um] || Transistor | W/L[um/um]
Moy 2/6 M2 2/6

M4 4/2 Mis 2/1.55

Ms ¢ 2/2 My 2/6

M; 4/6 Mis16 5/0.28

Mg 2/6 M7 13 0.28/5

My 2/12 Mg, 1/10

Mg 2/2

Fonte: AUTOR.

Figura 4.9 — Layout do detector de picos
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Fonte: AUTOR.
4.3 SINTESE DO MEDIDOR DE INTERVALOS RR

A sintese ldgica transforma um modulo HDL, que pode ser escrito em VHDL ou
SystemVerilog, em um netlist descrevendo o hardware (portas légicas e conexdes), em
uma tecnologia pré-definida (HARRIS; HARRIS, 2013). Nesse processo, a ferramenta de
sintese otimiza o netlist buscando atingir alguns parametros (poténcia, area e velocidade)
definidos pelo projetista. Depois disso, uma sintese fisica, a partir da sintese logica, pode
ser feita gerando o /ayout do circuito.

A Figura 4.10 apresenta as conexdes entre os blocos de deteccéo de borda, single
shot e contador de intervalos RR, introduzidos no capitulo 3. Como esses blocos sao
puramente digitais, eles sdo descritos em um mesmo modulo VHDL, sendo detalhados
nessa secgao.

O circuito de single shot indica primeira borda de subida do sinal gerado pelo com-
parador (Comp), mantendo a saida (V alid_Q RS) em nivel alto até o sinal Comp entrar em
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Figura 4.10 — Disposi¢ao dos blocos digitais do medidor de intervalos RR.
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Fonte: AUTOR.

nivel l6gico baixo e passar um tempo de espera. O diagrama de estados, na Figura 4.11,
apresenta as condi¢des para que isso ocorra.

Figura 4.11 — Diagrama de estados do circuito de single shot.

n_rst

Comp Over . Comp

Over + Comp
Fonte: AUTOR.

Assim, quando C'omp passar de zero para um, esse circuito muda do estado ocioso
(Idle) para o de espera (Wait). Enquanto estiver no estado de espera, a saida Valid_QRS
estara habilitada, e s6 sera desabilitada 180ms apds C'omp entrar em nivel l6gico baixo,
retornando para o estado de espera. O tempo de 180ms € indicado pelo sinal Over gerado
no contador de espera de 8 bits, que tem sua contagem zerada com Comp = 1 oun_rst =
0.

Apés gerar um sinal valido para o complexo QRS (Valid_QRS), é feita a deteccao
da sua borda de subida. O detector de borda, apresentado na Figura 4.12, gera um sinal
que dura 1 ciclo de reldgio independente da largura do pulso aplicado na entrada. Nesse
esquematico, o detector de borda é formado por dois flip-flops D e um circuito combina-
cional. Logo, essa estrutura com flip-flop de sincronizagdo mais o circuito de single shot
garantem que nao havera metaestabilidade (GINOSAR, 2011).

O contador de intervalos RR funciona em uma sequencia de trés estados: Enable
counter, Save RRi e Reset Counter. A Figura 4.13 mostra o diagrama com as condi¢oes
para a transicao dos estado no contador de intervalos RR.

O estado de Enable Counter é responsavel por habilitar o contador, entrando nesse
estado assim que o circuito é ligado e n_rst = 1, e indica quantos ciclos se passaram até
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Figura 4.12 — Esquematico do detector de bordas.
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Figura 4.13 — Diagrama de estados do contador de intervalos da onda R. A entrada da
maquina de estados, 6, € a borda de subida do sinal Valid_(QRS. Os estados com a ‘X',
don’t care, duram apenas um ciclo de reldgio e s6 sao afetados pelo sinal n_rst.
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Fonte: AUTOR.

um pulso de 6 ou Tvme_out. Time_out € habilitado se ndo houver batimentos detectados
dentro de 2s. Havendo um sistema para ajuste automatico do threshold do comparador, o
sinal de Time_out ou a indicacdo constante de 2s poderiam ser utilizados como um sinal
de alerta.

Apos 6 ou Time_out, 0 contador € desabilitado no estado Save RRi, que salva
o intervalo RR em um registrador. Esse estado apenas salva o intervalo registrado no
contador e parte para préximo estado (Reset Counter), independente do que estiver em ¢
ou Tvme_out, por isso condigdo para troca foi assinalada com ‘X', don'’t care.

O estado Reset Counter reinicia o contador principal e indica que o registrador com
o intervalo RR foi atualizado. No préximo ciclo de rel6gio, a maquina de estados retorna
para Enable Counter. A maquina retorna ao estado inicial quando n_rst estiver em nivel
l6gico baixo. O contador RR tem uma saida com 12 bits, e todos os flip-flops desse sistema
recebem um sinal de relégio (CLK) de 1kHz. A quantidade de bits nos contadores e a
frequéncia de relégio pode ser aumentada, ao custo de maior consumo (area, energia,
etc.).
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A transigao de nivel l6gico, de 0 para 1 ou vice-versa, € momento que mais se gasta
energia em uma porta légica. Nessa perspectiva, a poténcia dindmica de um circuito digital
€ proporcional a quantidade média de chaveamentos realizados (WESTE; HARRIS, 2010).
Usando o inversor como exemplo, os transistores PMOS e NMOS ficam parcialmente li-
gados durante o chaveamento, além disso o inversor deve carregar cargas capacitivas
parasitas ligadas a saida, drenando corrente da fonte.

Por melhor dimensionada que seja uma porta légica, sempre havera perda de ener-
gia durante o chaveamento. Em uma maquina de estados (FSM) nao é diferente, quanto
mais bits mudam de um estado para outro, maior serd o seu consumo. Inicialmente, po-
demos definir os estados de uma FSM usando codificacao binaria; entretanto, os chavea-
mentos em certos estados poderdo ser maiores que dois bits.

Codificacbes como gray, one hot, etc. proporcionam uma redug¢do no numero de
chaveamentos nas trocas de estados. Consequentemente, técnicas de atribuicdo de esta-
dos baseados nessas codificagdes podem reduzir o consumo de energia (OLIVEIRA et al.,
2017; CHEN; ZHAO; AHMADI, 2003). Muitas delas buscam diminuir a distancia Hamming
nas trocas de estados, para que os chaveamentos ndo ultrapassem 1 ou 2 bits. Apesar
disso, 0 uso dessas técnicas nao garante um consumo de energia menor, outras optimi-
zagdes também podem ser realizadas nos circuitos combinacionais (BENINI; MICHELI,
1995).

Assim, a descrigao HDL desses blocos foi feita buscando reduzir o nimero de es-
tados. Como eles sao poucos, técnicas usando codificacao gray, one hot e one cold,
também, foram avaliadas buscando reduzir o consumo de energia nas trocas de estados.

Dessa forma, esses blocos foram sintetizados utilizando a ferramenta Register Trans-
fer Level ou RTL Compiler da Cadence® Encounter®, para a biblioteca de células de
180nm da TSMC. Apds, o funcional desses blocos é testado em conjunto com os circuitos
analogicos.



5 RESULTADOS

Este capitulo apresenta resultados de simulagdes obtidos com sistema de aquisicao
de intervalos RR, e métodos utilizados para obté-los. O projeto foi realizado utilizando
software Cadence Virtuoso e RTL compiler e as simulacdes foram executadas no Spectre.

Primeiramente sdo apresentados os resultados parciais de cada bloco individual-
mente. Depois disso, é feita uma caracterizacao geral do sistema obtendo a performance,
0 consumo geral, e uma estimativa de area. Por fim, é avaliada a influéncia do erro da
posicao do batimento detectado usando um classificador de batimentos.

5.1 SUB-BLOCOS

5.1.1 Resultados do Amplificador

A caracterizagdo de um amplificador serve para avaliar a sua performance, obtendo
parametros de ganho, frequéncia de operacao, rejeicao de ruidos, consumo de energia,
entre outros. Para a caracterizacdo do amplificador, um conjunto de simulagcées AC, DC e
transiente é realizado com a vista extraida (post-layout) do amplificador, que atribuem ca-
pacitancias e resisténcias parasitas para as conexdes desenhadas no layout, em Spectre.

Essas simulagdes sao realizadas com o amplificador tanto em malha aberta quanto
fechada. Alguns procedimentos realizados nas simulagées podem ser feitos com o cir-
cuito fabricado — implementando os circuitos de teste necessérios utilizando fontes, equi-
pamentos de aquisi¢ado, etc. — obtendo medidas reais. No apéndice B, ha um roteiro para
realizacdo dessas medidas com circuito fabricado.

Como o amplificador possui chaves para recombinar o par diferencial e modificar
0 ganho em malha fechada, moédulos comportamentais em VerilogA foram escritos para
controlar a operacao dessas chaves nas simulacdes, que € realizada pela SPI no circuito
em silicio. As Figuras 5.1 e 5.2 apresentam os esquematicos utilizados para realizar as
simulagbes com o amplificador em malha aberta ou fechada, respectivamente.

Nos dois esquematicos, baluns ideais — que tem mesmo simbolo de transformado-
res — sao utilizados para converter uma entrada single-ended em diferencial e vice-versa.
O bloco ideal_pair_control controla a recombinagao dos pares diferenciais. Na Figura 5.1,
o amplificador ndo possui realimentacao capacitiva, sendo utilizado para observar caracte-
risticas como variacao do offset, excursdao, ganho em malha aberta entre outros.

O esquematico, apresentado na Figura 5.2, é utilizado para obter a resposta em
frequéncia e transiente do amplificador em malha fechada. Diferentemente do teste an-
terior, neste temos uma fonte PORTO, utilizada para analise de ruido, um controlador de
ganho (gain_control), e capacitores de entrada (C;) C6 e C7.



Figura 5.1 — Circuito de testes do amplificador em malha aberta.
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Figura 5.2 — Circuito de testes do amplificador em malha fechada.
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5.1.1.1 Recombinagéao de pares diferenciais

Utilizando o amplificador em malha aberta é possivel encontrar uma combinacao
dos pares diferenciais que apresente o menor offset na saida. Para isso, uma simulagcao
DC variando pair_control deve ser executada. No caso real, esse procedimento pode
ser repetido em cada circuito integrado para obter um amplificador com o menor descasa-
mento.

Figura 5.3 — Simulag¢édo DC realizando a busca do menor offset absoluto na saida.
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Fonte: AUTOR.

A Figura 5.3 mostra a variagdo absoluta da saida diferencial (V,;) mantendo V4
em zero nas 100 combinac¢des de pares diferenciais do amplificador. Nessa simulagao, o
menor descasamento na saida foi encontrado na 412 combinacao de pares diferenciais,
obtendo 213uV de diferenca entre V,; e V5.

5.1.1.2 Resposta em Frequéncia

Realizando analise AC com o amplificador em malha aberta obtemos diagrama de
Bode na Figura 5.4. Nela, a funcao de transferéncia do amplificador em malha aberta esté
representada em magnitude e fase para as frequéncias de 0.1 Hz — 1GHz. Em 52.3H z,
encontra-se o polo dominante, criado pela relagéo entre a impedancia de saida (R,.;) € as
capacitancias (C,,;) de carga. Enquanto isso, o polo ndo dominante pode ser observado
acima de 5M H z, adiante da frequéncia de ganho unitario (GBW) em 1.56 M H z, e bastante
afastado do polo dominante.

Apesar de existirem outros polos provocados pelos transistores cascode do ampli-
ficador telescépico, eles ocorrem em frequéncias acima de GBW, muito além da faixa uti-
lizada nessa aplicagdo. Como foi mencionado no capitulo 4, esse estagio apresenta uma
boa estabilidade, isso pode ser visualizado no diagrama de bode pela margem de fase e
de ganho, que corresponde a 74° e 33dB, e pelo afastamento entre os polos dominante e
ndo dominante.
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Figura 5.4 — Resposta em frequéncia do amplificador diferencial sem realimentagao.
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A resposta em frequéncia, apresentada na Figura 5.5, é obtida modificando os bits
na saida (gp < 2 : 0 >) do bloco de gain_control na Figura 5.2. O menor ganho, apresen-
tado na Figura 5.5, € obtido quando todas as chaves PMOS de controle do ganho estao
ligadas, ja o maior ganho com realimentagao € obtido para “110”. Nessa simulagéo é
possivel notar que aumentar C'r aumenta a carga na saida do amplificador e torna mais
evidente a presenca de um zero para frequéncias acima de 200k H z.

5.1.1.3 CMRR e PSRR

As analises de rejeicao de ruido em modo comum (CMRR) e da fonte (PSRR) foram
realizadas com o amplificador em malha aberta, usando o0 mesmo esquematico da Figura
5.1. O simulador Spectre possui a funcao XF, que serve para analisar a funcao de trans-
feréncia AC de multiplas fontes até dois nds de referéncia. Com isso, € possivel verificar
a resposta AC das saidas diferencias em relagdo as fontes VO, V1 e Vcm do circuito na
Figura 5.1.

Na Figura 5.6, obtemos a resposta em frequéncia da CMRR e PSRR da vista ex-
traida do amplificador em malha aberta. Nela, os altos valores de CMRR e PSRR resultam
da escolha do par diferencial com um descasamento que compense o da carga, sem exe-
cutar variacées de processo e mismatch. Esse valores podem diminuir pela variacao do
processo de fabricacdo e descasamento dos dispositivos; entretanto, € possivel buscar
uma combinacao dos pares diferenciais que aumente a CMRR e PSRR.
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Figura 5.5 — Resposta em frequéncia com diferentes configuragées de ganho.
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Figura 5.6 — Resposta em frequéncia da CMRR e PSRR para uma simulagdo com o layout
do amplificador.
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5.1.1.4 Analise do Ruido

Como foi mencionado na sec¢éo 3.1, o ruido referido a entrada amplificador deve
ser menor que 301V para nao corromper o sinal de ECG. Na frequéncia de operacéo do
amplificador, o ruido majoritariamente observado é o 1/ f, além disso, o ruido térmico foi
reduzido utilizando uma realimentag&o capacitiva e polarizando o circuito com correntes
pequenas.

Figura 5.7 — Ruido total referenciando a entrada.
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Fonte: AUTOR.

Para a caracterizacao do ruido dentro da banda de operacao foi utilizado o circuito
de teste mostrado na Figura 5.2. Na analise AC de ruido, a frequéncia foi variada de 0.01
Hz a 1 MHz e o ruido total € obtido da fonte PORTO as saidas V,; e V,,. A resposta em
frequéncia ao ruido referenciado a entrada é apresentada na Figura 5.7.

O ruido total (V) referenciado a entrada é obtido integrando o ruido apresentado
na Figura 5.7 na banda de interesse. A integral, em (5.1), é realizada para as frequéncias
de 0.05 a 100Hz, obtendo um valor de 2.426 pV, .

100
0

.05
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5.1.1.5 Comportamento em Grandes Sinais

Para operar linearmente, o ganho do amplificador ndo pode variar muito em relacao
a diferenga dos sinais na saida. Buscando a maior faixa dinamica, é desejavel obter um
alto pico de V,,; para aumentar poténcia do sinal em relagdo a de ruidos. Oscilagbes
grandes de amplitude nas saidas provocam alteragées no ganho, pois isso diminui Vpg nos
transistores, o que pode levar um transistor a regidao de triodo. Uma queda de 3dB no valor
do ganho foi considerada para determinar a maxima faixa de excursao do amplificador.

Figura 5.8 — Grafico em dB da faixa de saida, simulagao com ganho Vod/Vid do amplificador
vs Vod.
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Fonte: AUTOR.

Para determinar a excursao, a operagdao DC do amplificador foi analisada utilizando
uma realimentacao ideal de ganho unitario com resistores de 10M 2. O resultado da simu-
lacdo DC pode ser observado na Figura 5.8. Nela, um valor de V,; = +1.38V foi obtido
para uma entrada diferencial V;; = £1.41V. Esse resultado apresenta um descasamento
entre os valores maximos e minimos da excursao por conta do /ayout.

5.1.1.6 Variagbes Monte Carlo

Buscando analisar senarios com variagao de processo e descasamento dos dis-
positivos, foram realizadas 400 simula¢des de Monte Carlo com o amplificador em malha
aberta avaliando trés situagdes.

Na primeira situacao (variando chaves) séo realizadas simulagdées de pos-layout
com o amplificador, onde as chaves recombinam 100 pares em cada simulacgao para en-
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contrar o par diferencial com maior CMRR.

Na segunda situacao, o parametro de mismatch dos transistores do par diferencial
de entrada é modificado linearmente a cada simulagdo Montecarlo com a vista de esque-
matico do amplificador, sem utilizar chaves para recombinar os pares diferenciais. Um
transistor ndo sofre variacbes de descasamento, enquanto o outro o mismatch é variado
entre +£204V com passo de 20nV.

Na ultima situagéo, utilizando a vista de esquematico, o0 mismatch no par diferencial
de entrada é desabilitado e a variabilidade das caracteristicas do amplificador € um efeito
dos demais transistores.

A Tabela 5.1 apresenta os valores de média (1), desvio padréao (o) e quantil (gtil)
em 15.7% para algumas caracteristicas do amplificador nas diferentes situagbes. O valor
de qtil em cada caracteristica indica que 84.3% das 400 simulacées Montecarlo apresen-
taram do valor maior em caracteristicas como CMRR, PSRR, Ganho e Voc, e menor em
caracteristicas como em Vod e Vid.

Tabela 5.1 — Média e desvio padrao e quatil em 400 simulagdes Monte Carlo com o ampli-
ficador em malha aberta para diferentes casos.

Situacao 1 Situacao 2 Situacéo 3
Parametros ‘ I o qtil ‘ I o qtil ‘ I o qtil
CMRR (dB) 9598 25.05 68.93 | 97.97 10.15 89.05 | 4246 12.01 31.43
PSRR (dB) 86.66 27.12 5259 | 75.32 9.07 6754 | 5769 13.63 45.22

Vod / Vid (dB) 74.62 19.03 51.59 | 80.00 730 7116 | 4829 10.37 39.70
Offset, Vod (mV) | 375.10 279.53 0.083 | 273.39 129.07 0.102 | 547.18 97.77 0.486
Offset, Vid (mV) | 1.144  3.088 0.003 | 0.051 0.0626 0.005 | 3.47 2.81  0.907

Voc (mV) 910.03 117.52 0.852 | 913.55 10.94 0.903 | 940.85 15.28 0.924

Fonte: AUTOR.

Essas simulagbes mostram que é possivel compensar o descasamento realizando
combinagdes por chaveamento no par diferencial. Isso é destacado pelos altos indices de
CMRR obtidos para a situagdo 1 com chaves que se equiparam a situagao 2 — que varia
idealmente o parametro de descasamento dos transistores do par diferencial de entrada —
com um desvio padrdo maior.

Ha uma maior desvio padrdao da CMRR na primeira situagéo em relagéo a segunda,
pois 10 vezes mais pares estdo disponiveis na segunda situacao para escolher a melhor
relacdo de CMRR por simulagdo Montecarlo. Assim, o desvio padrdo no primeiro caso
poderia diminuir se aumentassemos a quantidade de pares disponiveis ao custo de mais
chaves e area. Isso também se aplica as demais caracteristicas apresentadas do amplifi-
cador.

As duas primeiras situagdes mostram que pode ser mais vantajoso gerar um des-
casamento no par diferencial de entrada para compensar o descasamento dos demais dis-
positivos, do que casar perfeitamente os transistores do par de entrada como na situagao
3.



55

5.1.1.7 Resumo de caracteristicas do amplificador

A Tabela 5.2 apresenta um resumo das caracteristicas do amplificador diferencial.
Nela podemos analisar os valores obtidos por simulacdo que podem ser confrontados as
especificacoes da Tabela 3.1.

Tabela 5.2 — Resumo das caracteristicas do amplificador Telescopico simuladas a partir do
layout extraido.

Caracteristicas Valores Simulados
Ganho Malha Aberta 89.7 dB
Ganho Malha Fechada 23 -39.7dB
Frequéncia de Corte 52.3 Hz
Frequencia de Ganho Unitario 1.567 MHz
Margem de Fase 74.48°
Margem de Ganho 33.27 dB
Faixa da Saida [-698.5; 684.9] (mV)
Capacitancia de Carga 1 pF
Tesao de Alimentagéao 1.8V
Corrente consumida 2.265 pA
Poténcia 4.076 pyW
Ruido Total 0.05—100 Hz 2.426 pv

5.1.2 Resultados do detector de picos

O operador de energia da derivada (ED) e o comparador sdo testados em conjunto.
A Figura 5.9 apresenta o esquematico utilizado para o teste do detector de picos. Nela,
dois testes foram realizados para mostrar o funcionamento do detector de picos. Na parte
superior, o sinal de entrada do detector € um ECG amplificado; na parte inferior, o ECG
amplificado é filtrado por um passa-banda com frequéncia de corte entre 8—40Hz.

Foram inseridos na entrada do detector sinais de ECG com diferentes caracteristi-
cas, obtidos da base de dados de arritmia do MIT/BIH. A Figura 5.10 apresenta a resposta
transiente do detector de pico utilizando a gravacao 103. Nela, o sinal ECG € uma versao
amplificada 100 vezes da original, esse sinal € convertido de single-ended para diferencial
nos baluns ideais. BPF'd é o sinal diferencial que sai do filtro passa-banda. ED_neol e
ED _neo2 correspondem a saida do operador ED, sendo que a segunda recebe um sinal
de ECG filtrado. Comp1 e 2 sdo as saidas do comparador.

Observando a Figura 5.10, pode-se concluir que ndo seria vantajoso utilizar o filtro
passa-banda, pois aparecem trés pulsos Comp2 a cada batimento, enquanto sem o filtro
aparece apenas 1 pulso por batimento. Os trés pulsos de Comp?2 representam as ondas
Q, R e S do ECG, e nesse caso podem ser detectados como um falso positivo.

Em outros casos, como na Figura 5.11, o filtro pode ajudar a discriminar um com-



Figura 5.9 — Circuitos utilizados para caracterizacao o detector
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Figura 5.10 — Resultados das simulacao transiente do detector de picos para a trecho da
gravacao 103 do banco de arritmia do MIT.
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plexo QRS. Nesta figura, uma onda R e uma onda T sdo indicadas em C'ompl no caso sem
filtro. Com o filtro passa-banda essa onda T pode ser atenuada. Por meio de simulagdes
transiente, foi constatado que uma frequéncia de corte entre 8 —40 H z no filtro passa-banda
é suficiente para detectar o maior niumero de ondas R com um threshold fixo. Além disso,
0 uso do filtro reduz a variacao da linha de base do sinal de ECG.

Figura 5.11 — Resultados das simulacao transiente do detector de picos para a trecho da
gravagao 104 do banco de arritmia do MIT.
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Fonte: AUTOR.

A Figura 5.11 aponta ainda para o uso de um filtro passa baixa na saida do ED,
para eliminar spikes na saida. LP1 e L P2 correspondem aos sinais filtrados de ED_neol
e ED_neo2, respectivamente. Nessa figura, hd uma melhora apenas em LP2.

5.1.3 Medidor de intervalos RR

A implementagdo com medidor de intervalos foi apresentada na sec¢ao 4.3. Nesta
secdo, a validacado desse bloco é feita com simulagdes Spectre. Um bloco, escrito em
VerilogAMS, é utilizado para gerar os estimulos de relégio (CLK) e n_rst, enquanto, os
estimulos do comparador (C'omp) sao gerados por uma fonte pwlf (VV0), que gera sinais a
partir de um aquivo separado por virgulas (CSV). O esquematico do circuito de teste no
ambiente Virtuoso é apresentado na Figura 5.12 e os resultados na Figura 5.13.

A Figura 5.13 demonstra o funcionamento do medidor de intervalos RR. Nela, po-
demos observar que Comp gera diversos impulsos que podem indicar falsos complexos
QRS, esses pulsos sao convertidos em um unico pulso (Valid_QRS) pelo circuito de sin-
gle shot. Apés a borda de subida de Valid_(QRS é disparada uma sequéncia ENF (Save
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Figura 5.12 — Esquematico do circuito de teste usado para simulagdes AMS.
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RR), CLR (Reset Counter) e ENC (Enable counter), que primeiro salva o valor do contador
em um registrador, depois limpa os estados do contador e, por fim, reinicia a contagem.
Além disso, podemos observar que ENC habilita o contador ap6s ligar o circuito.

Os intervalos entre as bordas de subida do complexo QRS séao representados por
RR_Times em decimal para facilitar a visualizagcdo. Cada numero representa o intervalo
RR em milissegundos, que sdo salvos no registrador apds ENF. Por fim, € registrado o
valor de 2003 apds a indicagdo Time_out gerada pelo contador principal, pois ndo ha
mais pulsos QRS validos.

Como foi mencionado nas secéo 4.3, as perdas por chaveamento no circuito sinte-
tizado podem ser expressivas. A Tabela 5.3 permite analisar os efeitos de usar um deter-
minado tipo de codificagdo para etiquetar os estados no consumo de energia e area. Nela
ndo ha variacao do atraso, pois foram feitas alteracées apenas nos circuitos de transi¢ao
de estados e ndo nos de caminho de dados (contadores, comparagoes, etc.).

Quanto ao consumo de energia e area, observa-se uma relagao inversa, pois altera-
cbes nos circuitos combinacionais ou aumento no numero de flip-flops (one hot e one cold)
S0 necessarios para implementar essas codificagdes; consequentemente, isso pode pro-
vocar um aumento de area. Apesar disso, 0 aumento de area foi de, apenas, 4% enquanto
a redugéo de poténcia chegou em 58% comparando os casos binario e one hot. Assim, €
mais vantajoso utilizar uma codificacao que priorize menor consumo de energia.

5.2 SISTEMA COMPLETO

Com o sistema completo séo realizadas apenas simulagdes de transiente para sua
caracterizagdo. O ponto, nessa fase, € caracterizar o sistema de aquisicdo de intervalos
RR em relacao a sua performance de detecgdo. Com isso € possivel identificar possiveis
causas de erros de deteccdo. A Figura 5.14 mostra o circuito de testes que foi utilizado para
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Figura 5.13 — Demonstracao de funcionamento do medidor de intervalos RR.
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Tabela 5.3 — Comprativo do consumo de energia utilizando as codifica¢des, binaria, Gray,
One Hot e One Cold.

Codificacoes \Binério Gray One Cold One Hot

Area (um?) 3185 3230 3292 3336
Atraso (ps) 3699 3699 3699 3699
Poténcia (uW) | 0.905 0.891 0.405 0.373

Fonte: AUTOR.
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levantar as caracteristicas de performance de detecg¢édo do sistema. Nela, estao presentes
todos os circuitos e blocos comportamentais apresentados anteriormente.

Figura 5.14 — Bancada de testes utilizada para levantar as caracteristicas do sistema de
aquisicao de intervalos RR.
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A Figura 5.15 mostra a resposta transiente para o sistema aquisicao de intervalos
RR. O intervalo de tempo entre ondas R consecutivas esta representado em 12 bits pelo
sinal RR_times a um periodo de relogio de 1ms. O sinal Valid_QRS indica quando o
contador deve ser reiniciado, e ele é gerado na primeira borda de subida de Comp. O
sinal Comp é ativado quando a saida de ED_neo ultrapassar 1.27V. Mais abaixo estdo a
versao original e a amplificada do sinal de ECG.

5.2.1 Verificacao com banco de arritmias MIT-BIH

A performance do detector € avaliada utilizando a base de dados de arritmia do
MIT-BIH, que contém 48 gravacdes de ECG com a posicao e classificacdo dos batimentos
anotadas. A Figura 5.15 mostra um exemplo de aquisicao de intervalo RR, esse processo
¢ repetido nas 48 gravagoes.

Apo6s cada simulagéo de um ECG de 30 minutos, o sinal digital RR_times de cada
gravacao € exportado para um arquivo “.csv”’. Esses arquivos sao lidos, e a posicao dos
batimentos detectados € comparada com a referéncia. Realizando isso, podemos anali-
sar quantitativamente a performance por indices como taxa de erro da deteccao (DER),
sensibilidade e precisao.

A performance do detector é apresentada na Tabela 5.4. Nela, 1324 batimentos n&o
foram detectados ( F'N/T P = 1.218%) e 373 foram detectados erroneamente (FP/TP =
0.343%) gerando uma DER total de 1,54%. DER superiores a 1, 54% foram encontradas
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Figura 5.15 — Demonstracao de funcionamento do sistema de aquisi¢cao de intervalos RR.
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nas gravacoes 105, 108, 201, 203, 207, 208, 210 e 228; esses sinais apresentam maior
conteudo de ruido, movimentagéo dos eletrodos, artefatos similares a complexos QRS,
reducado da amplitude, entre outros.

Eliminando as amostras com maior DER, reduz a DER total para 0.22%, enquanto
os indices de sensibilidade (Se) e (+P) aumentam de (98.80%,99.66%) para (99.85%,
99.94%), respectivamente.

A amostra 103 do banco de dados de arritmia do MIT-BIH tem um total de 2084 ba-
timentos anotados, que sdo gravados em 30 minutos. Na Figura 5.16, temos uma amostra
dos intervalos RR obtidos com o sistema de aquisicdo. Nessa amostra, todos os batimen-
tos foram detectados como verdadeiros; entretanto, se ampliarmos o grafico de da VFC,
observa-se diferencas entre o intervalo RR obtido do sistema em relagédo ao intervalos de
referéncia.

Mesmo que os indices de +P e Se sejam 100%, ainda pode haver um erro na
posicao relativa do batimento detectado. Por isso, o valor do intervalo RR simulado é
subtraido e normalizado pelo valor de referéncia, obtendo um grafico com o erro (%) da
posicao do batimento, apresentado na Figura 5.17. Nessa amostra, o erro maximo chega
a pouco mais de 3%.

Para verificar o quanto isso poderia impactar na performance de um classificador
que utilizasse intervalos RR, foi utilizado um algoritimo de classificacdo de batimentos com
codigo disponivel online (MONDEJAR-GUERRA et al., 2019). Esse algoritimo classifica



Tabela 5.4 — Performance do detector do complexo QRS.

Fonte: AUTOR.

Gravacdo TP FN FP Se +P DER (%)
100 2273 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
101 1864 1 6 99.95%  99.68%  0.38%
102 2187 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
103 2084 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
104 2218 11 17 9951%  99.24%  1.26%
105 2543 29 49  98.87%  98.11%  3.03%
106 2026 1 4 99.95%  99.80%  0.25%
107 2132 5 1 99.77%  99.95%  0.28%
108 1688 75 91  9575%  94.88%  9.42%
109 2531 1 0 99.96% 100.00%  0.04%
111 2123 1 0 99.95% 100.00%  0.05%
112 2538 1 0 99.96% 100.00%  0.04%
113 1795 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
114 1878 1 0 99.95% 100.00%  0.05%
115 1953 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
116 2390 22 4 99.09%  99.83%  1.08%
117 1535 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
118 2278 0 1 100.00%  99.96%  0.04%
119 1985 2 3 99.90%  99.85%  0.25%
121 1861 2 0 99.89% 100.00%  0.11%
122 2476 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
123 1515 3 0 99.80% 100.00%  0.20%
124 1617 2 2 99.88%  99.88%  0.25%
200 2598 3 0 99.88% 100.00%  0.12%
201 1700 263 0 86.60% 100.00%  13.40%
202 2129 7 0 99.67% 100.00%  0.33%
203 2856 124 40  9584% 98.62%  5.50%
205 2645 11 0 99.59% 100.00%  0.41%
207 1781 551 15  76.37%  99.16%  24.27%
208 2895 60 54  97.97% 98.17%  3.86%
209 3005 O 0  100.00% 100.00%  0.00%
210 2597 53 7 98.00% 99.73%  2.26%
212 2748 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
213 3249 2 2 99.94%  99.94%  0.12%
214 2252 10 3 99.56%  99.87%  0.57%
215 3359 4 3 99.88%  99.91%  0.21%
217 2202 6 2 99.73%  99.91%  0.36%
219 2153 1 0 99.95% 100.00%  0.05%
220 2048 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
221 2412 15 0 99.38% 100.00%  0.62%
222 2471 12 4 99.52%  99.84%  0.64%
223 2604 1 0 99.96% 100.00%  0.04%
228 2024 29 59  9859% 97.17%  4.29%
230 2256 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
231 1571 0 0  100.00% 100.00%  0.00%
232 1779 1 4 99.94%  99.78%  0.28%
233 3066 13 1 99.58%  99.97%  0.45%
234 2752 1 1 99.96%  99.96%  0.07%

Total 108642 1324 373  98.80%  99.66%  1.54%

62



63

Figura 5.16 — VFC da gravacao 103 contendo valores de referéncia (azul continuo) e simu-

lados (vermelho tracejado com circulos).
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Figura 5.17 — Erro percentual para os intervalos RR detectados na amostra 103.
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Fonte: AUTOR.

batimentos os separando em diferentes categorias: batimento normal (N), batimento ecté6-
pico supraventricular (SVEB), batimento ectopico ventricular (VEB) e batimento de Fusao
(F). Essa nomenclatura foi estabelecida pela Associacao para o Avanco da Instrumentacao
Médica (em inglés Association for the Advancement of Medical Instrumentation — AAMI).

Esse classificador treina diversas suport vector machines (SVM) com diferentes
parametros separadamente. Depois, essas SVMs sdo combinadas formando um classifi-
cador. Esse método é comparado, em (MONDEJAR-GUERRA et al., 2019), com outras
SVMs que treinam uma combinacdo de parametros de uma sé vez.

Algumas modificagdes foram feitas para inserir os intervalos RR obtidos do detector
QRS. Foram selecionadas apenas as gravagdes com 100% de deteccéo, e esses intervalos
RR substituem os de referéncia durante o treinamento do classificador. O mesmo proce-
dimento descrito por Mondéjar-Guerra et al. (2019) foi feito para os dois casos, usando
intervalos de referéncia e simulados. Das amostras utilizadas, a 102 € excluida, pois con-
tém batimentos gerados por marcapasso.

Os resultados do classificador, utilizando os batimentos detectados e os de referén-
cia, podem ser conferidos na Tabela 5.5. Nela, ha uma diferenca de 0.18% na precisao
de batimentos da classe F e de 0.13% de na sensibilidade SVEB em relagéo a referéncia.
Os valores de referéncia correspondem aos resultados originais de Mondéjar-Guerra et al.
(2019), e simulado corresponde aos resultados obtidos com os intervalos RR do detector.

5.2.2 Resumo das caracteristicas do sistema

Alguns circuitos do sistema de aquisicao de intervalos RR ja estao prontos em sili-
cio, enquanto outros ainda estdo em desenvolvimento ou ja tem o /ayout pronto. Por isso,
consumo de energia e area do filtro ndo serao levados em consideracao, apenas dos ou-
tros blocos. A Tabela 5.6 resume algumas caracteristicas desse sistema, e compara com
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Tabela 5.5 — Resultados do classificador utilizando os intervalos RR de referéncia e os
obtidos por simulagéo.

Classe AAMI  Parametros Multi SVM Single SVM
Simulado Referéncia Diferenga | Simulado Referéncia Diferenga
N Se 0.9593 0.9594 -0.01% 0.8960 0.8958 0.02%
+P 0.9820 0.9820 0.00% 0.9822 0.9823 -0.01%
SVEB Se 0.7810 0.7810 0.00% 0.6693 0.6702 -0.13%
+P 0.4972 0.4975 -0.06% 0.3486 0.3486 0.00%
VEB Se 0.9475 0.9475 0.00% 0.9332 0.9332 0.00%
+P 0.9388 0.9391 -0.03% 0.8484 0.8486 -0.02%
E Se 0.1237 0.1237 0.00% 0.2861 0.2861 0.00%
+P 0.2365 0.2365 0.00% 0.0549 0.0548 0.18%
Se 0.7029 0.7029 0.00% 0.6961 0.6963 -0.03%
+P 0.6636 0.6638 -0.03% 0.5585 0.5586 -0.02%
Média Acc 0.9447 0.9447 0.00% 0.8843 0.8842 0.01%
j index 3.1645 3.1651 -0.02% 2.7995 2.8007 -0.04%
k index 0.7551 0.7553 -0.03% 0.5800 0.5798 0.03%
jk index 0.7731 0.7733 -0.03% 0.6399 0.6400 -0.02%
Fonte: AUTOR.
outros publicados, que possuem um AFE e detectam o complexo QRS.
Tabela 5.6 — Comparagao do detector proposto com trabalhos publicados.
Referéncia ‘ Tec. (um) Area (mm2) Pot. (uW) Freq(Hz) VDD (V) Verific. Se +P
(MIN et al., 2013) 0.35 2.810 19.02 1000 3 MIT/BIH  99.90% 99.91%
(KIM et al., 2014) 0.18 23.50 31.10 512 1.2 Prépria 100 % 100%
(DEEPU et al., 2016) | 0.35 6.688 14.54 256 2.4 MIT/BIH  99.58%  99.57%
(DEEPU et al., 2018) 0.35 5.74 2.3 256 0.8-1.8 MIT/BIH  99.82% 99.71%
Este Trabalho 0.18 0.086 6.52 1000 1.8 MIT/BIH  98.8% 99.66%

Esse sistema apresenta a menor area comparado com outros trabalhos e baixo con-

sumo de energia. Quanto a detecc¢ao de batimento, conseguiu uma performance préxima

dos detectores apresentados.



6 CONCLUSAO

Neste trabalho, uma abordagem para detec¢do do complexo QRS e aquisicao de
intervalos RR é feita utilizando, em sua maioria, blocos de baixo consumo. Projetados em
tecnologia TSMC180, esses blocos conseguem detectar 98.8% dos batimentos do banco
de dados de arritmia do MIT-BIH com um precisdo de 99.66%, ocupando uma area de
0.086mm? e consumindo 6.52uW de uma fonte de 1.8V.

Esse método de deteccdo de batimentos utiliza elementos presentes em outras
implementagbes feitas tanto em software quanto em hardware, mas focando boa parte
do processamento do sinais de ECG até a detecgao do batimento apenas com circuitos
analégicos. Assim, a estratégia permite reducdes de area, consumo de energia e custo
computacional no processamento digital, que podem ser ocupadas por outras funcoes.

O processo de detecgao é simplificado apenas a amplificacao, filtragem, deteccao
de picos, validagdo do complexo QRS e contagem dos intervalos RR. Neste sentido, o
projeto e as simulagdes deste circuito mostram que seu desempenho equivale a outros
trabalhos, principalmente por utilizar um threshold fixo nas decisdes dos batimentos. Além
disso, seu desempenho mediante a uma aplicagdao dos intervalos RR adquiridos — como
em um classificador — ndo provoca grandes erros de performance por conta da posi¢ao
relativa do batimento detectado, gerando uma diferenca menor que 0.2%.

Desse modo, a principal contribuicao desse trabalho esta na simplificagcao dos blo-
cos utilizados, trazendo uma redugao consideravel de area e consumo de energia; permi-
tindo que mais funcionalidade possam ser agregadas em um circuito integrado, o que €
apropriado em aplicagdes implantaveis. Apesar de ter sido feito com um contador digital
na saida, esses circuitos podem ser modificados para realizar um processamento do ECG
de forma completamente analdgica, utilizando o pulso gerado no detector de picos.

Além disso, ainda vale destacar alguns pontos referentes ao projeto. Primeiro, 0
uso de chaves para recombinagao dos pares de um amplificador pode auxiliar na melhoria
de caracteristicas que dependem de um casamento de pares diferenciais (Ganho, CMRR,
PSRR, etc.), ou até mesmo em situacées onde é necessario gerar um descasamento no
par de entrada compensar o descasamento da carga.

Segundo, a utilizacdo de um operador de energia da derivada se provou eficaz em
realcar as caracteristicas do ECG que favorecem a deteccédo do batimento. No entanto, a
deteccao do batimento no comparador é prejudicada pelo threshold fixo. Nesse sentido, al-
gumas alteragoes sdo necessarias para melhorar a performance do sistema, aumentando
as taxas de deteccéo.

O ajuste automatico do threshold do comparador pode ser feito armazenado uma
fragcdo do pico da saida do ED em um capacitor considerando um tempo para sua des-
carga. Assim, a cada novo batimento detectado, o threshold é ajustado para o valor arma-
zenado no capacitor. Além disso, a duragao do pulso (entre as bordas de subida e descida)
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do batimento detectado pode ser usada como parametro morfologico para validagao do ba-
timento detectado.



REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS

ACHARYA, U. R. et al. Heart rate variability: A review. Medical and Biological Enginee-
ring and Computing, v. 44, n. 12, p. 1031-1051, 2006.

ALGHATRIF, M.; LINDSAY, J. A brief review: history to understand fundamentals of electro-
cardiography. Journal of community hospital internal medicine perspectives, Taylor &
Francis, v. 2, n. 1, 2012. ISSN 2000-9666.

AMIRSHAHI, A.; HASHEMI, M. ECG Classification Algorithm Based on STDP and R-STDP
Neural Networks for Real-Time Monitoring on Ultra Low-Power Personal Wearable Devices.
IEEE transactions on biomedical circuits and systems, IEEE, v. 13, n. 6, p. 1483-1493,
2019. ISSN 19409990.

BENINI, L.; MICHELI, G. D. State Assignment for Low Power Dissipation. IEEE Journal of
Solid-State Circuits, v. 30, n. 3, p. 258-268, 1995. ISSN 1558173X.

BHARADWAJ, A. ECG technology for the brain-machine interface. In: CARRARA, S.; INI-
EWSKI, K. (Ed.). Handbook of Bioelectronics - Directly Interfacing Electronics and
Biological Systems. [S.l.]: Cambridge University Press, 2015. cap. 28, p. 344-351. ISBN
9781107040830.

CHEN, C.; ZHAOQO, J.; AHMADI, M. A Semi-Gray Encoding Algorithm for Low-Power State
Assignment. In: IEEE International Symposium on Circuits and Systems. [S.|.: s.n.],
2003. p. 389-392. ISBN 0780377613.

CLIFFORD, G. D.; AZUAJE, F.; MCSHARRY, P. Advanced Methods And Tools for ECG
Data Analysis. [S.l.]: Artech house Boston, 2006. ISBN 1580539661.

COTA, O. F. et al. In vivo characterization of a versatile 8-channel digital biopotential recor-
ding system with sub-,V RMS input noise. In: Proceedings of the Annual International
Conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society, EMBS. [S..]:
Institute of Electrical and Electronics Engineers Inc., 2016. v. 2016-Octob, p. 6311-6314.
ISBN 9781457702204. ISSN 1557170X.

DEEPU, C. J. et al. A 2.3 u W ECG-On-Chip for Wireless Wearable Sensors. IEEE Tran-
sactions on Circuits and Systems Il: Express Briefs, v. 65, n. 10, p. 1385-1389, 2018.
ISSN 15497747.

. A 3-Lead ECG-on-chip with QRS detection and lossless compression for wireless
sensors. IEEE Transactions on Circuits and Systems Il: Express Briefs, |IEEE, v. 63,
n. 12, p. 1151-1155, 2016. ISSN 15497747.

. An ECG-on-Chip With 535-nW/Channel Integrated Lossless Data Compressor for
Wireless Sensors. IEEE JOURNAL OF SOLID-STATE CIRCUITS, v. 49, n. 11, 2014.

ELGENDI, M. Fast QRS Detection with an Optimized Knowledge-Based Method: Evalua-
tion on 11 Standard ECG Databases. PLoS ONE, v. 8, n. 9, sep 2013. ISSN 19326203.

GINOSAR, R. Metastability and synchronizers: A tutorial. IEEE Design Test of Compu-
ters, v. 28, n. 5, p. 23-35, Sep. 2011. ISSN 1558-1918.

GOLDBERGER, A. L. et al. PhysioBank, PhysioToolkit, and PhysioNet. Circulation, v. 101,
n. 23, p. e215-e220, 2000.

GRAY, P. R. et al. Analysis and design of analog integrated circuits. [S.l.]: John Wiley &
Sons, 2009.



69

GROSS, M. J. et al. A multi-modal biofeedback protocol to demonstrate physiological ma-
nifestations of psychological stress and introduce heart rate variability biofeedback stress
rg%n[\?gement. Journal of Sport Psychology in Action, v. 9, n. 4, p. 216-226, oct 2018.
I 2152-0704.

HARRIS, D. M.; HARRIS, S. L. Digital Design and Computer Architecture (Second
Edition). Second edition. Boston: Morgan Kaufmann, 2013. 172-237 p. ISBN 978-0-12-
394424-5.

HASHIMOTO, H. et al. Heart rate variability features for epilepsy seizure prediction. 2013
Asia-Pacific Signal and Information Processing Association Annual Summit and
Conference, APSIPA 2013, APSIPA, p. 1—4, 2013.

HEALEY, J. A.; PICARD, R. W. Detecting Stress During Real-World Driving Tasks Using
Physiological Sensors. IEEE Transactions on Intelligent Transportation Systems, v. 6,
n. 2, p. 156—-166, 2005. ISSN 1524-9050. Disponivel em: <http://ieeexplore.ieee.org/lpdocs/
epic03/wrapper.htm?arnumber=1438384>.

HIDAYAT, R. et al. OTA-Based high frequency CMOS multiplier and squaring circuit. 2008
International Symposium on Intelligent Signal Processing and Communication Sys-
tems, ISPACS 2008, IEEE, p. 1—4, 2008.

JEONG, I.; BYCHKOV, D.; SEARSON, P. Wearable devices for precision medicine and
health state monitoring. IEEE Transactions on Biomedical Engineering, v. 66, n. 5, p.
1242-1258, 2019.

JESPERS, P. G. A.; MURMANN, B. Systematic Design of Analog CMOS Circuits. [S.l.]:
Cambridge University Press, 2017. 338 p. ISBN 9781107192256.

Jiménez Morgan, S.; Molina Mora, J. A. Effect of Heart Rate Variability Biofeedback
on Sport Performance, a Systematic Review. Applied Psychophysiology Biofeedback,
Springer US, v. 42, n. 3, p. 235-245, 2017. ISSN 10900586.

KIM, H. et al. A configurable and low-power mixed signal SoC for portable ECG monitoring
applications. IEEE Transactions on Biomedical Circuits and Systems, IEEE, v. 8, n. 2,
p. 257-267, 2014. ISSN 19324545.

KUDAT, H. et al. Heart rate variability in diabetes patients. Journal of International Medi-
cal Research, SAGE Publications Ltd, v. 34, n. 3, p. 291-296, 2006. ISSN 03000605.

KURQODA, T.; SAKURAI, T. Threshold-Voltage Control Schemes through Substrate-Bias for
Low-Power High-Speed CMOS LSI Design. In: CHANDRAKASAN, A. P.; BRODERSEN,
R. W. (Ed.). Technologies for Wireless Computing. Boston, MA: Springer US, 1996. p.
107-117. ISBN 978-1-4613-1453-0.

LEE, Y. D.; CHUNG, W. Y. Wireless sensor network based wearable smart shirt for ubiqui-
tous health and activity monitoring. Sensors and Actuators, B: Chemical, v. 140, n. 2, p.
390-395, jul 2009. ISSN 09254005.

LEUTMEZER, F. et al. Electrocardiographic Changes at the Onset of Epileptic Seizures.
Epilepsia, v. 44, n. 3, p. 348-354, mar 2003. ISSN 00139580.

LI, Y. G. et al. Ultra-low-power high sensitivity spike detectors based on modified nonlinear
energy operator. Proceedings - IEEE International Symposium on Circuits and Sys-
tems, p. 137-140, 2013. ISSN 02714310.

LIU, F. et al. Performance Analysis of Ten Common QRS Detectors on Different ECG Appli-
cation Cases. Journal of Healthcare Engineering, v. 2018, p. 1-8, 2018. ISSN 2040-2295.


http://ieeexplore.ieee.org/lpdocs/epic03/wrapper.htm?arnumber=1438384
http://ieeexplore.ieee.org/lpdocs/epic03/wrapper.htm?arnumber=1438384

70

MACFARLANE, P. W. et al. Comprehensive electrocardiology. 2. ed. [S.|.]: Springer Sci-
ence & Business Media, 2010.

MALIK, M. et al. Heart rate variability: Standards of measurement, physiological interpre-
tation, and clinical use. European Heart Journal, Narnia, v. 17, n. 3, p. 354-381, mar
1996.

MELILLO, P. et al. Automatic prediction of cardiovascular and cerebrovascular events using
heart rate variability analysis. PLoS ONE, v. 10, n. 3, p. 1-14, 2015. ISSN 19326203.

MIN, Y. J. et al. Design of wavelet-based ECG detector for implantable cardiac pacemakers.
IEEE Transactions on Biomedical Circuits and Systems, |IEEE, v. 7, n. 4, p. 426—436,
2013. ISSN 19324545.

MONDEJAR-GUERRA, V. et al. Heartbeat classification fusing temporal and morphologi-
cal information of ECGs via ensemble of classifiers. Biomedical Signal Processing and
Control, Elsevier, v. 47, p. 41-48, jan 2019. ISSN 1746-8094.

MOODY, G.; MARK, R. The impact of the MIT-BIH Arrhythmia Database. IEEE Engineering
in Medicine and Biology Magazine, v. 20, n. 3, p. 45-50, 2001. ISSN 07395175.

National Institute for health Research (NIHR). REVIEW - Emerging te-
chnologies for the diagnosis, treatment and management of epi-
lepsy. [S.1], 2017. isponivel em: <http://www.io.nihr.ac.uk/report/
review-emerging-technologies-for-the-diagnosis-treatment-and-management-of-epilepsy/
>. Acesso em: 17 jan. 2020.

OLIVEIRA, D. L. et al. Design of low-power two-hot finite state machines operating on
double-edge clock. Proceedings of the 2016 IEEE ANDESCON, ANDESCON 2016, p.
9-12, 2017.

PAHLM, O.; SORNMO, L. Software QRS detection in ambulatory monitoring — a review.
Medical & Biological Engineering & Computing, Kluwer Academic Publishers, v. 22,
n. 4, p. 289-297, jul 1984. ISSN 0140-0118.

PAN, J.; TOMPKINS, W. J. A real-time grs detection algorithm. IEEE Transactions on
Biomedical Engineering, BME-32, n. 3, p. 230—236, mar 1985. ISSN 0018-9294.

RAZAVI, B. Design of Analog CMOS Integrated Circuits. 2. ed. [S.|.]: McGraw-Hill Higher
Education, 2016. 768 p. ISBN 0077496124.

RUHA, A.; KOSTAMOVAARA, J.; SAYNAJAKANGAS, S. A micropower analog-digital heart
rate detector chip. Analog Integrated Circuits and Signal Processing, v. 5, n. 2, p. 147—
168, 1994. ISSN 09251030.

SCHNEIDER, U. C. et al. Implantation of a new Vagus Nerve Stimulation (VNS) Therapy®

generator, AspireSR®: considerations and recommendations during implantation and re-

E/Iacement surgery—comparison to a traditional system. Acta Neurochirurgica, Springer
ienna, v. 157, n. 4, p. 721-728, apr 2015. ISSN 0001-6268.

SEGURA, J. et al. A variable threshold voltage inverter for CMOS programmable Iogic
circuits. IEEE Journal of Solid-State Circuits, v. 33, n. 8, p. 1262—-1265, 1998. ISSN
00189200.

SILVEIRA, F.; FLANDRE, D.; JESPERS, P. G. A. A gm/Id Based Methodology for the De-
sign of CMOS Analog Circuits and Its Aé)glication to the Synthesis of a Silicon-on-Insulator
Micropower OTA. IEEE JOURNAL OF SOLID-STATE CIRCUITS, v. 31, n. 9, 1996.


http://www.io.nihr.ac.uk/report/review-emerging-technologies-for-the-diagnosis-treatment-and-management-of-epilepsy/
http://www.io.nihr.ac.uk/report/review-emerging-technologies-for-the-diagnosis-treatment-and-management-of-epilepsy/
http://www.io.nihr.ac.uk/report/review-emerging-technologies-for-the-diagnosis-treatment-and-management-of-epilepsy/

71

Sociedade  Brasileira de  Arritmias  Cardiacas (SOBRAC). Tratamentos
das arritmias cardiacas. 2020. Disponivel em: <https://sobrac.org/home/
tratamentos-das-arritmias-cardiacas/>. Acesso em: 08 jan. 2020.

THAKOR, N. V.; WEBSTER, J. G.; TOMPKINS, W. J. Optimal QRS detector. Medical &
Biological Engineering & Computing, v. 21, n. 3, p. 343-350, 1983. ISSN 01400118.

. Estimation of QRS Complex Power Spectra. IEEE Transactions on Biomedical
Engineering, v. 31, n. 11, p. 702—-706, 1984.

TSIPOURAS, M. G.; FOTIADIS, D. I.; SIDERIS, D. An arrhythmia classification system ba-
sed on the RR-interval signal. Artificial Intelligence in Medicine, 2005. ISSN 09333657.

WESTE, N.; HARRIS, D. CMOS VLSI design. 4. ed. [S.l.]: Pearson Education, 2010. 864 p.
ISBN 9780321547743.

WONG, L. S. et al. A very low-power CMOS mixed-signal IC for implantable pacemaker
applications. In: IEEE Journal of Solid-State Circuits. [S.l.: s.n.], 2004. v. 39, n. 12, p.
2446-2456. ISSN 00189200.

World Health Organization (WHO). Cardiovascular diseases (CVDs). 2019. Disponivel
em: <https://www.who.int/en/news-room/fact-sheets/detail/cardiovascular-diseases-(cvds)
>. Acesso em: 02 jun. 2019.

YIN, S. et al. A 1.06-uW Smart ECG Processor in 65-nm CMOS for Real-Time Biometric
Authentication and Personal Cardiac Monitoring. IEEE Journal of Solid-State Circuits,
v. 54, n. 8, p. 2316-2326, 2019. ISSN 1558173X.

ZHANG, X.; LIAN, Y. A 300-mV 220-nW event-driven ADC with real-time QRS detection for
wearable ECG sensors. IEEE Transactions on Biomedical Circuits and Systems, |EEE,
v. 8, n. 6, p. 834—843, 2014. ISSN 19324545.


https://sobrac.org/home/tratamentos-das-arritmias-cardiacas/
https://sobrac.org/home/tratamentos-das-arritmias-cardiacas/
https://www.who.int/en/news-room/fact-sheets/detail/cardiovascular-diseases-(cvds)
https://www.who.int/en/news-room/fact-sheets/detail/cardiovascular-diseases-(cvds)

APENDICE A —- CARACTERIZACAO DOS TRANSISTORES

O projeto de alguns circuitos utilizam lookup tables de gm/Ip, que séo tabelas
de busca, para determinar as dimensdes dos transistores. Essas tabelas foram obtidas
através scripts em MATLAB, que executam simulagées em Spectre com os modelos dos
transistores para PDK (Process Design Kit) escolhido.

As vantagens gm/Ip € que, ele funciona como um método de sintese unificada em
todas as regides do transistor CMOS (SILVEIRA; FLANDRE; JESPERS, 1996); a escolha
do gm/Ip pode ser determinada pelas seguintes equagdes

gm 2 gmn  Ip agm

EZW’UGF:E.E’ U:g?s’ (A.1)
onde gm é a transcondutancia, Vyy é a tensao de overdrive (Vov = Vs — Virg), UFG
é a frequéncia de ganho unitario, C';, & a carga na saida do amplificador, Av é o ganho
intrinseco e g4 € a condutancia do canal.

Depois de especificadas as caracteristicas do amplificador, os parametros Ip, gm e
gm/Ip séo inseridos na lookup table — além de outros parametros como Vps, Vsp, etc. —
para determinar as relagdes de aspecto W/ L e tensdes de polarizagdo. Além das relagdes
com os parametros originais de gm/Ip, 0s scripts utilizados permitem a caracterizagédo do
ruido térmico e flicker dos transistores, 0s quais podem ser Uteis em projetos visando baixo
ruido.

Figura A.1 — Fluxograma de geracgéo de lookup tables dos transistores.

Modelos dos
Transistores
(180nm BSIM4)

Arquivo de configuragao
techsweep_config_bsim4_180_spectre.m

l

Netlist

Cadence [ auto-gerado |«¢—
techsweep.scs

Spectre Script principal do Matlab

Variagéo DC G techsweep_spectre_run.m
(Ves: Vos) for loop
(Vss: L)

Analise Ruido Interface Spectre

Ves: Vos) | gl Matlab |
techsweep.scs

—_ T
———
—

N ———
Lookup Tables
180nch.mat
180pch.mat

Fonte: Adaptado de Jespers e Murmann (2017).
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O fluxograma de geracao dessas tabelas € apresentado na Figura A.1. Antes de
iniciar esse fluxo é necessario configurar o ambiente carregando os médulos necessarios
para que o Matlab possa iniciar e ler os resultados das simula¢des — é necessario, também,
verificar a compatibilidade do Matlab com o Spectre.

O script “techsweep_config PDK.m” deve ser modificado para o process desing kit
(PDK) escolhido, ajustando a variagédo das fontes V5, Vps € Vs, “techsweep_spectre_run.m”
deve ser executado em seguida. A Figura A.2 é a representacao em esquematico do netlist

gerado automaticamente.

Figura A.2 — Esquematico utilizado para caracterizacdo dos transistores (a) NMOS e (b)
PMOS - as setas indicam os parametros que foram variados em cada teste.

a) W/ b) W/
a
VGS VSB VDS VGié/ 1 ?SB VDS

Fonte: AUTOR.



APENDICE B — ROTEIRO DE DE TESTES NO AMPLIFICADOR

B.1 — AMPLIFICADOR LNA

Na Figura 4.4 temos o esquematico do amplificador telescépico. Seu circuito de
polarizacao é controlado pelo sinal de V), que deve ser ajustado para 0.9V. Esta mesma
tensao, também, é aplicada aos pseudo resistores MP1-MP8 na realimentacao capacitiva
da Figura B.1. Todos os circuitos dentro do circulo em vermelho estao no chip, apenas os
capacitores C; sao externos. O controle do ganho desse amplificador é feito pelas chaves
G<2:0>, que modificam o valor do capacitancia C'y. Essas chaves s&o acionadas por uma
SPI.

Figura B.1 — Realimentagao capacitiva do LNA.
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Fonte: AUTOR.

B.2 — CONFIGURAGAO DO TESTE DE BANCADA

A Figura B.2 apresenta uma configuracao para o teste de bancada do amplificador.
Nela, o quadrado tracejado demarca os componentes do amplificador, que foram imple-
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mentados dentro do chip, e seus pinos externos p1, p12, etc. Os demais componentes —
capacitores, SPI master e fontes — devem ser implementado externamente. Nessa figura,
a fontes VO é utilizada para estabelecer a alimentacdo de todo o circuito, V1 é utilizada
para ajustar a polarizagao do amplificador. As fontes V2 e V3 servem para aplicar um sinal
diferencial na entrada do amplificador.

Figura B.2 — Configuracao do teste de bancada do amplificador.
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Fonte: AUTOR.

O amplificador da Figura B.2 pode controlar o descasamento pelas chaves C', < 4 :
0 >e Cgr < 4:0 > usando uma SPIl. O comportamento da SPI é apresentado na Tabela
B.1.

A SPI desenvolvida para controle do amplificador tem 16 bits, onde 10 s&o utilizados
para controlar as chaves do par diferencial e 3 sdo utilizados para controlar a relagdo dos
capacitores do ganho. A B.1 apresenta alguns exemplos de configuracdes para a SPI.

Tabela B.1 — Configuracao dos bits da SPI com exemplos.

Bits da SPI 15(14 (13 (12|11 (10|98 |7 |6 |54 3|2 |10
Chave do amplificador CTL<4:0> G<2:0> Aberto CTR<4:0>
Exemplo 1 00011 110 000 00011
Exemplo 2 00000 000 000 00000
Exemplo 3 11111 111 111 11111
Exemplo 4 01010 000 000 01010

Externamente o controle do mestre da SPI, sera feito pela plataforma de prototi-
pacao ELVIS 2 da National Intruments. Como as saidas digitais dessa plataforma geram
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sinais variando entre 0 a 5V — 0 que queimaria o circuito no chip, que nao pode receber
mais que 1.8V —, foi utilizado um circuito para conversado do nivel (CD4010) de 5V para
1.8V.

B.2.1 — Teste do Registrador SPI

O registrador ndo possui um pino para bit de verificagdo de SDO. Uma maneira de
testar ele é carregar, primeiramente, todos os bits com ‘0’s (exemplo 2 da Tabela B.1, ou
colocar n_rst em 0V) e ajustar a fonte V1 para 0.9V ou até que as saidas do amplifica-
dor figuem com ~ 0.9V. Depois de fazer isso, o registrador deve ser carregado com ‘1’s
(exemplo 3 da tabela B.1) as saidas deverao ir para OV. As entradas Iy € Ino podem estar
desconectadas das fontes V2 e V3 nessa fase dos testes. Sinal n_rst deve ser colocado
em 1 para habilitar a SPI.

B.2.2 — Teste com fonte senoidal

Depois de testar o registrador de deslocamento, o amplificador pode ser testado
aplicando dois sinais diferenciais na entrada. Nas simulag¢des, funcionava aplicando o
sinal senoidal em uma das entradas e deixando a outra em 0V. Neste teste, a SPI pode
receber uma palavra como no exemplo 1 ou 4 da Tabela B.1.

O ganho no amplificador pode ser alterado, mudando os bits 10-8. O maximo ganho
€ para uma combinagdo de G=110, e o minimo para G = 000. Esse ganho deve varia
aproximadamente 16V/V a quase 100V/V.

B.3 — PINOS

A Figura B.3 apresenta a descri¢ao dos pinos do amplificador e do detector QRS. O
amplificador pode ser encontrado no canto inferior direito chip, na figura. Como pode ser
visto, existem duas numeragdes para o0 mesmo pino do amplificador, pois aconteceu um
giro de 180° na numeracao original dos Pads. Por isso, &€ necessario ter cuidado para nao
ligar em um ponto incorreto. As Figuras B.3 e B.4 apresentam a numeragao correta dos
pinos no circuito integrado.
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Figura B.3 — Diagrama com pinos do amplificador e detector QRS com correcdo da nume-

racao.

35—

—36—.

—a7—.
—38—.
—30—t.__

— 40—

16—

Pinagem simbodlica

Pinagem externa

Pinagem interna

pl14 Voo p34 Voo
pt6— | T p36— | T
p13 SPI p33 SPI
p12—p [ pais ] p32—p

G,G,G;

—{Ve

Detector

Vorneo

10

1

G,G,G;,

Vi

2 Detector

Vorueol

—6— Lol | 5 | pd [T 6 P24 [T
|' |’l I‘ i | i ‘l = - Vi, GND VO _“p 7 e V,... GND
7 8 9 10 11 12 13 14 ll p15 llJ_
[ T (O B Y B 28 = §2 =

Fonte: AUTOR.
Figura B.4 — Identificagao de todos os pinos corrigida.
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APENDICE C — DIAGRAMA DE PINAGEM DO CIRCUITO INTEGRADO
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