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Resumen

Durante décadas, el procesamiento analdgico de sefiales fue el Unico tipo de
procesamiento electronico posible. Con el advenimiento de las técnicas digitales, se
incorpora la posibilidad de procesar las sefiales digitalmente. A partir de la reduccion
del costo de los procesadores digitales de sefales (DSP) y de los convertidores
analogico-digital (ADC), el procesamiento analdgico fue cediendo terreno al digital y
se podria decir que perdid protagonismo en el escenario electronico actual.

En aplicaciones biomédicas existen al menos dos tareas donde las técnicas analdgicas
son insustituibles: la amplificacion de las débiles senales bioeléctricas a niveles
apropiados para ser procesadas o digitalizadas y el rechazo a fuentes de interferencia
electromagnética (EMI). Una sefal comprometida en su rango de entrada por un gran
nivel de EMI, no podra ser mejorada ain con las mas sofisticadas técnicas de
procesamiento digital de sefnales. Ademas, una sefial adquirida con EMI de 50 Hz,
resulta muy dificil de “limpiar” por técnicas digitales sin degradar su calidad,;
resultando mas complejo atin realizarlo en tiempo real.

En esta tesis se analizan los mecanismos por los cuales la red de distribucion de
energia eléctrica (50Hz) interfiere en el registro de biopotenciales. Se proponen aqui
un modelo simple para describir estos mecanismos y métodos especificos para
determinar sus parametros en forma experimental.

Se analizan también las soluciones clasicas para la implementaciéon de Amplificadores
para Biopotenciales (A.B.) y se proponen circuitos originales apuntando a aplicaciones
actuales como equipos alimentados a baterias con bajas tensiones de alimentacion.
Todo esto sin resignar caracteristicas importantes en un A.B. como un elevado CMRR
y una alta impedancia de entrada para sefiales de modo comun.

Como un caso particular, se presenta el problema de adquisicion de biopotenciales sin
electrodo de masa (“sistemas de dos electrodos™); se analizan en detalle sus
caracteristicas en cuanto a su vulnerabilidad a EMI y se propone una estrategia para la
implementacion de A.B. especificos para este tipo de aplicacion.

Los temas tratados en esta Tesis, tanto los de analisis como aquellos referidos a
técnicas de disefio, fueron en primer lugar abordados en forma teodrica, obteniendo
expresiones analiticas utiles para la comprension conceptual de los mecanismos
involucrados y para el disefio de los circuitos. Luego, las expresiones obtenidas fueron
validadas experimentalmente para lo cual, en algunos casos, se requiri6 el desarrollo
de nuevas técnicas de medida.
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AB.
A.O.
AAMI :
AC
BW
CMRR :
DC
DRL
ECG
EEG
EMG
EOG

Siglas-Glosario

Algunas siglas utilizadas en esta Tesis.

: Amplificador para Biopotenciales.
: Amplificador Operacional.

American Association of Medical Instruments.

: Corriente Alterna.
: Ancho de Banda.

Rechazo de Modo Comun

: Corriente Continua.

: Driven-Right-Leg

: electro-cardio-grama

: electro-encéfalo-grama

: electro-mio-grama.

: electro-oculo-grama

: Fully-Differential (Entrada Diferencial y Salida Diferencial)
: Front-End

: Producto Ganancia-Ancho de Banda.

: Shield-Driver

: Impedancia de entrada de Modo Comun.

: Impedancia de entrada de Modo Diferencial.

: Valor Pico-a-Pico de una sefial.

: Valor Eficaz de una sefial (Root Mean Square).
: Printed Circuit Board.
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Capitulo 1 - Introduccion

Capitulo 1: Introduccioén.

1. Potenciales Bioeléctricos.

Durante mas de un siglo, los potenciales de origen bioldgico denominados
biopotenciales han demostrado ser una muy util herramienta de diagnostico médico.

Los métodos de diagndstico basados en la interpretacion de estos biopotenciales, por
ejemplo, el electrocardiograma y el electroencefalograma, son utilizados en forma
habitual en la practica médica. Se trata de técnicas no invasivas, de bajo costo y de
rapida interpretacion por un profesional entrenado.

Los biopotenciales, se originan en la membrana externa de las células excitables, tales
como las que componen el tejido nervioso o muscular. Estas sefiales eléctricas de
origen idnico, se propagan a través de los tejidos circundantes que ofician de
conductor de volumen, y pueden ser detectadas en la superficie del cuerpo mediante
electrodos. Estas sefiales son de reducida amplitud y deben ser amplificadas para
poder procesarlas o registrarlas.

En la interfase electrodo-piel-tejido ocurren complejos fendomenos electroquimicos
(WEBSTER, 1992) que dan lugar a una transduccion de corrientes ionicas a corrientes
electronicas, factibles de ser procesadas electronicamente. Es decir, que en un sistema
de adquisicion de biopotenciales, los electrodos ofician de transductores. Las
caracteristicas de estos transductores son fuertemente variables, dependiendo de
factores poco controlables como la preparacion de la piel, del electrolito utilizado, la
temperatura, la humedad, etc. Esto conduce a que el generador de sefial accesible en
los electrodos presente impedancias poco predecibles, imponiendo serias exigencias
de disefio y en particular sobre la etapa de entrada o “front-end” (F-E).

Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 1



Capitulo 1 - Introduccion

En la interfase electrodo-piel aparecen también semipilas de origen electroquimico
que pueden llegar a tomar valores de hasta cientos de milivolts. Estos potenciales de
continua (DC) pueden ser varios 6rdenes de magnitud mayores que la amplitud de las
sefiales a detectar e imponen exigentes especificaciones en cuanto al rango de entrada
del amplificador.

Una dificultad adicional en la adquisicion de biopotenciales es la Interferencia
Electromagnética (EMI) producida por fuentes externas, en particular por la tension de
la red de distribucion eléctrica. Esta fuente de EMI ingresa al sistema de medida por
diversos mecanismos, requiriendo del uso de técnicas especificas para su reduccion y
rechazo. La determinacion precisa de la situacion de EMI y su analisis constituyen un
tema de investigacion que se mantiene vigente (FERNANDEZ GIMENO, 2000).

Las caracteristicas tan particulares del transductor y de la situacion de EMI, hacen que
los amplificadores de instrumentacion para biopotenciales (A.B.) adopten
caracteristicas propias que los llevan a constituir una especialidad dentro de la
instrumentacion.

Dia a dia se incorporan especificaciones de disefio cada vez mas estrictas, como
reduccion del consumo, menor numero de componentes, alimentacion a partir de
baterias, rechazo de fuentes de EMI, etc. Estas exigencias crean un nuevo contexto en
el cual los requerimientos resultan dificiles de cumplir utilizando soluciones
“clasicas”, invitando al aporte de ideas originales. En este Gltimo punto intenta
contribuir esta tesis.

En el siglo pasado, para conseguir sefiales de buena calidad, era usual recurrir a
técnicas invasivas como abrasion de la piel, electrodos subcutaneos o intracorticales.
Estas soluciones apuntaban a mejorar la interfase electrodo-piel, mientras que la
tendencia actual es trasladar la dificultad al disefio del sistema de medida.

Gracias al avance tecnoldgico incesante y la integracion de ingenio a lo largo de los
aflos, es posible obtener sefiales bioeléctricas reduciendo la invasividad, cumpliendo
de este modo con uno de los principales objetivos de la tecnologia: proporcionar
confort.

El objetivo de esta tesis es desarrollar estrategias de diseflo para amplificadores de
biopotenciales que permitan adquirir sefiales de muy buena calidad, bajo condiciones
adversas de medida y sin recurrir a técnicas invasivas. Se desea ademas, hallar
soluciones que prioricen un bajo consumo, asi también como un reducido ntimero de
componentes. Estas tltimas caracteristicas, especialmente importantes en el disefio de
dispositivos portatiles.

2 Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas



Capitulo 1 - Introduccion

2. Caracteristicas de las Senales Bioléctricas

Las sefiales bioeléctricas presentes a la entrada del A.B. son de reducida amplitud y
sus anchos de banda (BW) dependen de cada aplicacion. A solo modo de referencia, a
continuacion se indican algunos valores tipicos para sefiales de uso comin en
diagnodstico médico como EOG: electro-oculograma, EEG: electro-encéfalograma,
ECG: electro-cardio-grama y EMG: electro-mio-grama. En todos los casos se
consideran sefiales captadas mediante electrodos superficiales.

Amplitud (typ) BW (typ)
EOG v 10Hz
EEG 10uV 100Hz
ECG 1mV 100Hz
EMG 100V 1kHz

Tabla 1. Amplitud tipica y Ancho de Banda de algunas sefiales Bioléctricas. Los
valores consignados son solo aproximados y a modo de referencia.

Los valores de la Tabla 1 son indicativos, pero permiten fijar los requerimientos de un
A.B. La aplicacion mas exigente es el EEG: la amplitud de estas sefiales bioeléctricas
es reducida, su BW es moderado pero la frecuencia de red (50Hz) esta dentro del
ancho de banda de interés. Para conseguir una relacion sefial/ruido aceptable (de al
menos 20dB), se requiere menos de 11V de ruido en un ancho de banda de 100Hz.
Suponiendo una densidad espectral de ruido constante, la misma debe ser menor a
10nV/VHz. Es ademas deseable que la amplitud de la componente de 50Hz
(interferencia de la red) se mantenga por debajo del nivel de ruido, es decir menor a

1uVpp.

3. Amplificadores para Biopotenciales (A.B.).

El proposito de un A.B. es amplificar las débiles senales biologicas hasta obtener un
nivel apropiado para que puedan ser registradas.

Un A.B. debe admitir altas tensiones de DC de modo diferencial a su entrada e
importantes desbalances en las impedancias del generador de sefial. Todo esto
manteniendo buenas caracteristicas; entre ellas, un alto rechazo de modo comun
(CMRR) y un bajo nivel de ruido. Estas condiciones son simples de cumplir asignando
una ganancia importante a la etapa de entrada, pero esto se ve dificultado por las
mencionadas componentes de DC. El problema fundamental de disefio de un A.B es
disponer de una ganancia elevada en la primer etapa en presencia de componentes de
DC.

En muchos casos, por ejemplo en estudios ambulatorios, o en la captura de
biopotenciales mientras el paciente desarrolla su actividad normal (ej. holter), el A.B.
suele operar en condiciones de EMI muy hostiles y su rechazo a los distintos tipos de
interferencia adquiere especial importancia.

Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 3
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La principal causa de EMI es la tension de la red de distribucion eléctrica. Los
mecanismos por los cuales la misma ingresa al sistema de medida son conocidos
(HUHTA & WEBSTER, 1973) y dia a dia se desarrollan modelos cada vez mas
completos y precisos (PALLAS ARENY, 1988) (METTING VAN RIN., 1990) (CHIMENO
FERNANDEZ, 2000). Esto permite estimar los niveles de EMI para distintas situaciones
asi también como desarrollar técnicas para reducir sus efectos.

La tension de la red interfiere segin diversas formas, una de ellas es a través de la
tension de modo comun V. Esta tension puede contaminar el registro debido a dos
causas: el Rechazo de Modo Comun CMRR finito del A.B. y a la transformacion de
modo comun a modo diferencial debida al desbalance entre las impedancias de los
electrodos. El primer inconveniente no es muy restrictivo (METTING VAN RIN.,
1990), pero el segundo exige, para el caso de mediciones con tres electrodos, elevadas
impedancias de entrada de modo comun Z: (PALLAS ARENY, 1988), (WINTER,
1983a). Una forma de relajar en parte este requerimiento es utilizar circuitos activos,
que a partir de una realimentacion negativa de la tension de modo comun, permiten
reducirla sustancialmente (WINTER, 1983b), (METTING VAN RIIN, 1990), (SPINELLI,
1999).

La topologia historicamente mas utilizada como primer etapa es el bien conocido
amplificador de instrumentacion (I.A.) de tres amplificadores operacionales (PALLAS
ARENY, 1999). En general, esta etapa esta acoplada en forma directa (DC) y las
componentes de DC son eliminadas en etapas posteriores. Si se considera una tension
de offset de entrada de £300mV (AAMI, 1998) y un A.B. alimentado a partir de una
fuente de alimentacion simétrica de +/-15V, es posible asignar a esta primer etapa una
ganancia de hasta 50 veces (~30dB). Si bien usualmente se requieren etapas
adicionales para completar la amplificacion requerida, con esta ganancia el CMRR es
importante (PALLAS ARENY, 1991), siendo ademas posible conseguir bajos niveles de
ruido. Este ultimo dependera casi exclusivamente de los amplificadores operacionales
(A.O) que componen la etapa de entrada.

Actualmente, existe una marcada tendencia a implementar equipos alimentados a
baterias, tanto para uso portatil como en conusltorio (BURKE, 2000) (SPINELLI, 2000).
Esta alternativa presenta elevadisimas impedancias de aislacion, lo cual redunda en
buenas caracteristicas de rechazo a EMI y al mismo tiempo resulta muy seguro para el
paciente. El hecho de alimentar el amplificador mediante baterias incorpora nuevas
restricciones al disefo, apartandolo de las topologias clasicas. Tanto la tension de
alimentacion como la energia disponible se tornan recursos escasos y una
implementacion con un reducido numero de componentes se vuelve imperativa para
reducir tamafio y a la vez consumo (METTING VAN RIN, 1994).

En general, los amplificadores para biopotenciales utilizan tres electrodos: dos que
proveen la sefial biologica en forma diferencial y un tercero de referencia o masa.
También es posible adquirir estas sefiales utilizando solo dos electrodos; una
alternativa que resulta atractiva por reducir el nimero de electrodos instalados sobre el
paciente, otorgandole mayor libertad de movimientos.
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En el caso de utilizar solo dos electrodos, el rechazo a EMI se vuelve fuertemente
dependiente de la impedancia de entrada Z¢ que el amplificador presenta para sefiales
de modo comtn. En 1980, Thakor y Webster, mostraron la factibilidad de esta técnica
(THAKOR, 1980) apuntando a utilizar elevadas Zc y posteriormente, Pallas Areny
demostré que esta no es necesariamente la mejor eleccion (PALLAS ARENY, 1986). En
los ultimos afios, si bien no se ha establecido cuales son las condiciones de medida
mas apropiadas, se han publicado circuitos que funcionan satisfactoriamente
utilizando bajas Z- (DOBREV, 2002.a), (DOBREV, 2002.b) dejando un interesante tema
abierto por analizar.

4. Organizacion de la Tesis.

Esta tesis analiza el problema del disefio de Amplificadores para Biopotenciales y
propone soluciones materializadas en circuitos concretos. En todos los casos, se
intentd arribar a implementaciones adaptadas a los requerimientos actuales que
apuntan a amplificadores con bajo consumo de energia y con un reducido niimero de
componentes. La estructura adoptada para el desarrollo de estos temas es la siguiente:

A modo de introduccion, en el CAPITULO 1, se presenta una descripcion general del
tema de tesis y de las condiciones de trabajo particulares de un A.B.

En el CAPITULO 2, se analiza en detalle el problema de la interferencia de la red de
distribucion en aquellos sistemas de adquisicion de biopotenciales que utilizan tres
electrodos (con electrodo de masa). El objetivo de este analisis es arribar a las
condiciones 6ptimas de medida de las cuales se derivaran las caracteristicas deseables
enun A.B.

En el CAPITULO 3, se repite el analisis del CAPITULO 2 para sistemas de dos
electrodos. Se dedica un capitulo aparte a esta técnica porque sus condiciones de
medida son muy particulares y distintas al caso de sistemas de tres electrodos.

En el CAPITULO 4, se proponen y desarrollan métodos experimentales para determinar
los distintos parametros de los modelos de interferencia presentados en los capitulos
previos. Se incluyen aqui resultados experimentales que concuerdan aceptablemente
con los predichos por el modelo de EMI.

En el CAPITULO 5, se analizan distintas topologias para la implementacion de A.B.
para sistemas de tres y de dos electrodos. Para cada caso, se determinaron sus
caracteristicas en cuanto a CMRR, impedancia de entrada de modo comin Z: y
niveles de ruido.

En el CAPITULO 6 se presentan distintas técnicas para mejorar las caracteristicas de la
etapa de entrada de un A.B. Estas estrategias, basadas en la realimentacion de la
tension de modo comun, permiten mejorar notablemente las especificaciones del A.B.
en particular su rechazo a la interferencia de la tension de red y su impedancia de
entrada de modo comun.
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El CAPITULO 7, trata sobre el problema central del disefio de un A.B. que es el
“acoplamiento en alterna”, es decir como eliminar las componentes de DC presentes
en su entrada a fin de poder asignar una ganancia importante a la primer etapa. Esto
ultimo redunda en altos CMRR y bajos niveles de ruido al mismo tiempo que conduce
a una reduccién del nimero de componentes necesarios. En este capitulo se presenta
un analisis detallado de las distintas alternativas y se proponen soluciones basadas en
redes de acoplamiento pasivas y esquemas activos que eliminan las componentes de
DC mediante una adecuada realimentacion negativa de las mismas.

En el CAPITULO 9, se exponen las conclusiones, se resefian los aportes originales
realizados y se esbozan las lineas futuras a seguir.

Con el objeto de facilitar la lectura, todos aquellos desarrollos extensos, que no son

imprescindibles para la comprension de los temas desarrollados, fueron incluidos en
12 Apéndices que componen la tltima seccion de esta Tesis.
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Capitulo 2: Sistemas de Tres Electrodos.

1. Resumen.

La técnica mas utilizada para adquirir biopotenciales emplea tres electrodos. Mediante
dos de ellos se captura la sefial bioeléctrica en modo diferencial y el restante opera
como “electrodo de masa” o “electrodo de referencia”.

En este capitulo, se analizan las caracteristicas principales de los sistemas de tres
electrodos, y en particular como estos son afectados por la interferencia producida por
la tension de red (50 Hz).

Si bien existen diversas soluciones dentro del procesamiento digital de sefiales, para
eliminar la “contribucidon” de la tension de red a posteriori, resulta dificil hacerlo sin
degradar las sefiales (en particular su fase), y mas dificil aun efectuar estos
procesamientos en tiempo real.

Por otra parte, el nivel de interferencia puede comprometer el rango de entrada del
amplificador, llegando a producir distorsion sobre la sefial o directamente la saturacion
del A.B. Ademas, si la amplitud de la interferencia a la entrada del A.B. es
significativa, puede producir, debido a la existencia de no-linealidades (tanto en la
etapa de entrada como en las impedancias de electrodo), componentes de baja
frecuencia dentro del ancho de banda de la sefial de interés (VAN DER HORST,
1998)(DE JAGER, 1996).

Todo esto muestra la importancia de eliminar en forma “temprana” la interferencia de
la tension de red; es decir rechazarla antes que la misma ingrese al sistema, evitando
asi su propagacion por las distintas etapas. Se analizan aqui los distintos mecanismos
por los cuales interfiere la tension de red y se proponen distintas técnicas para reducir
sus efectos. De este analisis también se desprenden las caracteristicas deseables de un
A.B. para sistemas de tres electrodos. Las mismas establecen las principales
especificaciones de disefio para estos amplificadores.
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2. Modelo de Interferencia de la Tension de Red.

Como ya fue mencionado, la fuente de interferencia dominante en la adquisicion de
biopotenciales es la red de distribucion de energia eléctrica (50Hz). Dado que las
dimensiones del sistema de medida son despreciables frente a la longitud de onda de
esta fuente de EMI (Asop,=6 km), se puede considerar que la situacion corresponde a
interferencia producida por campos cercanos (BENEDETTI, 2000), (OTT, 1988). Su
influencia puede modelizarse mediante acoplamientos reactivos de tipo capacitivo
(Campo Eléctrico) e inductivo (Campo Magnético).

En la Fig. 2.1 se muestra un esquema circuital que utiliza componentes concentrados
para describir los principales mecanismos de acoplamiento en un sistema de medida
de biopotenciales. Este esquema reine modelos parciales utilizados en las principales
publicaciones sobre este tema: (HUHTA, 1973), (METTING VAN RIN, 1990),
(METTING VAN RIIN, 1991), (FERNANDEZ CHIMENO, 2000), (Woo0D., 1995) y
(PALLAS ARENY, 1989). Se considera aqui el caso de un sistema aislado', es decir con
una barrera de aislacion definida entre el paciente y tierra.

i i L€ gy 220V 50 Hz.
Cp
Ip

ZE1
— 1

S

Zp1 Zer /[\V\D

ZP3 | S

Zp2

Ze3 Comin
=

Vew

Vro  Viso Ca Ce

T Tie.rra

Cs

Figura. 2.1. Circuito que modela los distintos mecanismos de EMI en un Sistema
de Adquisicién de Biopotenciales.

En la Fig.2.1 se destacaron tres nodos que definen potenciales importantes para el
analisis que sigue. Estos son: “Linea” que representa la tension de la red de
distribucion, “Comun” o “Masa”, que es potencial a partir del cual se definen las
sefiales propias del A.B. y “Tierra”: el potencial de referencia general de todo el
circuito.

Como puede observarse, el modelo contiene diversas impedancias. A continuacion, se
describen los elementos consignados en la Fig. 2.1 y se presentan valores tipicos para
algunos de ellos obtenidos de la literatura. En el CAPITULO 3 se presentaran métodos
para determinar el valor de estos elementos en forma experimental.

! Actualmente este es el tnico tipo de sistema permitido.
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Elementos del Modelo de EMI.

Cp : Capacidad Linea-Paciente. (0.2pF-5pF) (PALLAS ARENY, 1991)
Cy : Capacidad Paciente-Tierra. (100pF-500pF) (PALLAS ARENY, 1991)
Cyi : Capacidad Linea-Cable i. (= 0.1pF/m - Cable sin blindaje) (GRIMBERGEN, 1991)

G, Cp, : Capacidad Cablel-Tierra. (= 10pF/m utilizando Cable sin blindaje)

Csup  : Capacidad Linea-Comun. (0.1 pF- 100 pF) (METTING VAN RIN, 1990)

Ciso : Capacidad de Aislacion Comun-Tierra. (10-100 pF) (METTING VAN RIN., 1990)
Cshi : Capacidad Cable.i-Comun (=200 pF/m utilizando cable blindado)

Zx; : Impedancia de contacto del electrodo i. (1kQ-1MQ) (ROSELL, 1988)

Zp; : Impedancias internas del cuerpo. (=500Q0) (PALLAS ARENY, 1989)

Zp : Impedancia de entrada en modo diferencial.

Zc : Impedancia de entrada de modo comun

Vro : Tension Paciente-Tierra.

Vem : Tension de Modo Comun.

Viso : Tensioén de Modo Aislante.

VR : Tension de acoplamiento equivalente del transformador de alimentacion.
Crr : Impedancia de aislacion del transformador de alimentacion.

3. Tension de EMI.

La tension de red imprime diferencias de potencial sobre las distintas impedancias
expuestas en el modelo de la Fig.2.1, las cuales se presentaran al amplificador como
tensiones de modo diferencial, de modo comun y de modo aislante. Estas tensiones se
definen como:

Vewm: Tension de Modo Comun. Diferencia de potencial entre el “paciente™. y
masa.

Viso: Tension de Modo Aislante. Diferencia de potencial sobre la barrera de
aislacion’.

Vip : Tension de modo diferencial a la entrada del amplificador.

* Como muestra la Fig. 2.1, el “paciente” no tiene un tinico potencial sino que se definen varios
nodos sobre él. Dado que las impedancias de conduccion interna son bajas en comparacion con
las demas impedancias, es usual considerar al paciente isopotencial para tensiones de modo
comun. De este modo, la tension ¥y queda de este modo definida sobre la impedancia del
tercer electrodo (Zg3).

3 Corresponde a la tension comun-tierra.
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Considerando una sefial bioldgica nula, la tension Vpgy; presente a la salida del
amplificador corresponde exclusivamente a la tension de red (EMI) y esta dada por:

|4 V.
Vopemr = (I/iD + CNE\{R + IMIERJ ) GDD (2'1)
Siendo,
Gpp : Ganancia diferencial del A.B.

CMRR: Rechazo de Modo Comun del A.B.
IMRR: Rechazo de Modo Aislante del A.B.

Por comodidad, esta tension se refiere a la entrada definiendo Vip gy como:

V. V
v, _"iso

(2.2)
CMRR IMRR

Vioen =Vip +

Los dos ultimos términos de esta ecuacion dependen de los rechazos de Modo Comun
CMRR y de Modo Aislante IMRR. En la forma que fue definida la ecuacion (2.1),
estas son propiedades intrinsecas del amplificador y representan su habilidad para
rechazar, respectivamente, las tensiones de modo comtin y de modo aislante presentes
en su entrada.

La tension equivalente de EMI a la entrada Vip v , puede calcularse aplicando (2.2)
luego de hallar Vey y Viso resolviendo el circuito de la Fig. 2.1. De esto resultara una
expresion que involucrara la tension de red, todas las impedancias indicadas en el
circuito y los parametros CMRR e IMRR propios del amplificador. Esta expresion
resultaria tan compleja como inatil, ya que su complejidad mantendria ocultos los
mecanismos por los cuales interfiere la tension de red.

Para estimar Vip g\, algunos autores proponen una version simplificada del modelo de
la Fig.2.1 que permite arribar a una solucién analitica de complejidad aceptable
(FERNANDEZ CHIMENO, 2000). Otra posibilidad extrema es seguir un camino
puramente numérico, por ejemplo utilizando programas de simulacién de circuitos
(WooD, 1995). Esto permite analizar completos modelos de interferencia y obtener
resultados precisos®, pero no proporciona las expresiones analiticas adecuadas para
efectuar un analisis conceptual.

En el analisis que sigue se optd por una técnica intermedia. Siguiendo un camino mas
conceptual que preciso, se estimard por separado la tension debida a EMI que
producen los principales mecanismos. Es importante notar que no es posible
determinar la tension total por simple suma de estas contribuciones (superposicion),
pero de todos modos este analisis proporcionara una clara idea de los ordenes de
magnitud de los distintos aportes; permitira analizar los distintos problemas presentes
asi también como proponer soluciones para minimizar cada uno ellos.

* La precision de los resultados no es una cualidad importante en estudios de EMI. Los
parametros involucrados en este tipo de analisis, por ejemplo las impedancias asociadas a los
acoplamientos, presentan incertidumbres tan grandes que no justifican una gran precision en
los célculos.
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Como se mostro previamente, toda la tension de salida del amplificador debida a EMI
puede explicarse a partir de una tension diferencial de entrada equivalente Vipgwmr.
Algunos mecanismos de interferencia producen genuinamente tensiones de modo
diferencial, mientras que otros lo hacen indirectamente a partir de transformaciones de
modo, es decir a través de tensiones de modo comun o de modo aislante.

Dentro de los mecanismos que producen tension diferencial en forma directa se
analizaran: Interferencia por “conduccion interna” dentro del paciente, por
“acoplamiento a los cables de conexion” e interferencia producida por “fems
Inducidas” en el lazo de conexion.

En cuanto a las posibles transformaciones de modo, se analizaran la de modo comun a
modo diferencial y la de modo aislante a modo diferencial. Estas transformaciones
pueden ocurrir tanto fuera del A.B., esto es en la red de impedancias de la Fig.2.1
(transformacion externa), como dentro del mismo (transformacion interna) debido a su
propio CMRR.

3.1. Mecanismos que producen tension diferencial Vipem €n forma directa.

Son diversos los mecanismos por los cuales la tension de linea puede producir
tensiones de modo diferencial en forma directa. A continuacion se analizan, en forma
individual, los efectos mas notables.

3.1.1. Interferencia por Conduccion Interna.
Una fraccion de la corriente ip que ingresa al paciente circula sobre la impedancia de
conduccioén interna del cuerpo Zp; (definida entre los electrodos E; y E,), produciendo

una diferencia de potencial de modo diferencial Vip. Para estimar la tension producida
por este efecto puede utilizarse el modelo reducido de la Fig. 2.2.

Vp: 220V V:Cr

—01
Zp1 Vio
Zp3
Zp) Ez

Figura 2.2. Interferencia por conduccion interna sobre el paciente. La corriente ip,
circulando sobre la impedancia de conduccion interna Zp1 produce
una tension de modo diferencial Vip.
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Considerando un caso desfavorable donde la totalidad de ip circule sobre Zp;, resulta:
Viy =iy - Zp, . (2.3)

En el peor caso, cuando toda la tension de red queda aplicada sobre la capacidad Cp
(paciente a potencial de tierra), la corriente ip estara dada por:

i, *220V-®, -C, ; o, =2750Hz . (2.4)
Combinando (2.3) y (2.4), se obtiene la tension diferencial Vip resultante:
Vi, =220V -, -C, - Z,, (2.5)

En (2.5) se observa que la tension de EMI es proporcional a Zp,. El valor de esta
impedancia depende de la aplicacion y en particular de la distancia que separa a los
electrodos E; y E,. Por ejemplo, en electrocardiografia (ECG), los valores esperables
son del orden de los cientos de ohms (PALLAS ARENY, 1989).

Considerando una situacion desfavorable: Zp;=500Q2 y una capacidad Cp=5pF,
resultaria una tension diferencial Vip=170uV.

En EEG (electro-encéfalo-grama), donde las sefiales son de reducida amplitud, los
electrodos se encuentran mas proximos entre si 'y Zp; es sensiblemente menor que en el
ejemplo previo.

Por otra parte, la tension Vip depende de la orientacion de los electrodos respecto de la
circulacion de la corriente ip; si esta corriente fuera ortogonal, la tension Vi seria
nula. De todos modos es una contribucion a tener presente que puede ser dominante
(SERRANO, 2003).

Finalmente se puede concluir que para este efecto, la tension equivalente de EMI esta
dada aproximadamente’ por:

ViDEMI Conduccion Interna 220V Wp * CP : ZPl (26)

Discusion.

Usualmente este mecanismo no produce niveles de interferencia importantes, pero
tampoco hay mucho para hacer frente a este tipo de interferencia.

La situacion es dependiente de la orientacion del paciente y es posible que la
interferencia disminuya cambiando su posicion. Si los niveles de EMI debidos a este
efecto no son aceptables, es necesario apantallar al paciente, por ejemplo colocando
sobre ¢él una “frazada conductora” conectada a tierra. De este modo, la corriente ip sera
derivada a tierra y no atravesara Zp;; pero como puede advertirse, no es una solucion
del todo préctica.

3 La corriente ip sobre Zp y Zp, genera también tension de modo comun del mismo orden que
Vip, pero esta tension es despreciable frente a la tension de modo comun normalmente presente
sobre la impedancia del tercer electrodo. Igualmente despreciables seran sus efectos sobre
Vib.mr-
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3.1.2. Acoplamiento a los cables de conexion.

Para analizar los efectos de las corrientes irj, i1, que ingresan a través de las
capacidades de acoplamiento a los cables de conexion, resulta suficiente el circuito
simplificado que se muestra en la Fig.2.3. Estas corrientes circularan sobre las
impedancias de electrodos Zg;, Zg, produciendo tensiones de modo diferencial.

J_ Linea 220V 50 Hz.

iL1 iL2

‘ Zc

[

ch

CBT Tierra
2

Figura 2.3. Interferencia por acoplamiento a los cables de conexién. Las
corrientes i1, iL2, circulan sobre las impedancias de electrodo Ze1,
Ze2 produciendo una tensién diferencial de entrada Vip.

Considerando que las impedancias correspondientes a Cp; y Ci, (capacidades linea-
cable) son mucho mayores que Zg;, Zg, y que también son eclevadas frente a las
impedancias asociadas a Cg y Ciso, las corrientes iy € i, pueden modelarse mediante
generadores de corriente’. Estas corrientes, en el peor caso’, seran:

i, =220V -, -C,

2.7)
i, =220V -, -C,

Como las impedancias de entrada del amplificador son mucho mayores que las
electrodicas Zg; y Zgy, las corrientes iy, i, circulardn a través de estas ultimas
produciendo una tension diferencial de entrada dada por:

Vip =iy - Zgy —i, - Ly, (2.8)

% Dicho de otro modo, las pequefias corrientes inyectadas a través de estas capacidades no
modifican sustancialmente los potenciales del circuito y por lo tanto las diferencias de
potencial sobre Cp; y (i, son constantes y también lo serdn las corrientes que sobre ellas
circulan.

7 Esto significa que toda la tension de linea queda aplicada sobre Cyi; y sobre Cp,, es decir
considera el paciente a tierra. Esta situacion actualmente no estd permitida por las normas para
Equipamiento Biomédico (AAMI, 1998).
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Normalmente las capacidades Cp; y Cy, son similares y (2.8) puede aproximarse por:

ViDEMI Ac. Cables de Conexion ~ 220V - CL ’ AZE (29)

Siendo AZE:ZEI'ZEZ y CLZO.S(CL1+CL2).

Esta tension de interferencia puede ser muy significativa en caso de existir
desbalances importantes en las impedancias electrodicas. A modo de ejemplo,
considerando valores tipicos: capacidades C;=C1,=0.1pF e impedancias electrodicas
Ze1=10kQ), Z,=100kQ2. (una condicioén desfavorable pero no poco frecuente), resultan
corrientes i, ii, dadas por:

iy, =i, =220V -27-50Hz-0.1pF =6.9nA, (2.10)

Estas corrientes produciran, de acuerdo a (2.9), una tension de modo diferencial a la
entrada de:

Vp =6.91A(100kQ-10kQ) = 0.6mV . (2.11)

que es del orden de la amplitud esperable en la sefal de ECG!!!

Discusion.

Este efecto produce una elevada tension de EMI pero al mismo tiempo es muy simple
de eliminar. Basta con conectar los electrodos al paciente mediante cables blindados,
con sus blindajes conectados a masa. De este modo, como muestra la Fig. 2.4, se
provee un camino de baja impedancia a las corrientes 71, i, , evitando que circulen a
través de las impedancias de electrodo. Es importante notar que, debido a la capacidad
entre el conductor central y la malla de los cables blindados, esta solucion degrada la
impedancia de entrada de modo comun.

En ciertas aplicaciones, se requieren cables muy livianos y flexibles y no es posible (o
muy caro) utilizar cables blindados. En estos casos, es importante utilizar cables con la
menor longitud posible a fin de reducir C; y Cr, . Otra medida a tomar para reducir
estas capacidades, es evitar que los cables de conexion se apoyen sobre superficies de
areas importantes, es decir mantenerlos, en lo posible, “flotando en el aire” desde el
electrodo hasta el amplificador. Por ejemplo, en estudios de EEG es comtn utilizar un
pequeiio tablero de conexiones proximo al paciente, el cual contiene los A.B. o al
menos sus primeras etapas.

Una forma alternativa de reducir este tipo de interferencia es mantener las
impedancias de electrodo Zg y Zg, en valores reducidos. Esto ultimo requiere
necesariamente “preparar” la piel mediante métodos abrasivos, lo cual implica un
grado de invasividad hacia el paciente que deberia evitarse. Los equipos comerciales
usualmente disponen de un sistema de medicion de la impedancia de los electrodos
para verificar que sus valores no sean demasiado elevados.

Existe otra solucion para este problema que consiste en balancear las impedancias de
electrodo Zg, Zg, insertando en serie con una de ellas una impedancia adicional que es
ajustada en forma automatica (YONCE, 2000). Esta alternativa es demasiado compleja
para ser practica, pero ciertas situaciones particulares pueden justificar su utilizacion.
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J_ Linea 220V 50 Hz.
Cr
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Figura 2.4. El efecto de la interferencia por acoplamiento a los cables de
conexion puede evitarse faciimente utilizando cables con blindaje.
De este modo i1, iz son derivadas a masa sin circular sobre las
impedancias de los electrodos.

3.1.3. Fem inducida en el “lazo de conexion”.

En la adquisicion de biopotenciales, como en todo sistema de medida, existen diversos
lazos cerrados (bucles) que definen areas. Si un campo magnético variable incide
sobre ellas, apareceran fuerzas electromotrices inducidas. Requiere especial atencion
el bucle formado por los cables de conexion al paciente (ver Fig.2.5.a) porque las fems
inducidas en este bucle se presentaran al amplificador como sefiales de modo
diferencial y no podran ser rechazadas.

Considerando una area expuesta S ortogonal a un campo magnético B sinusoidal, de
pulsacion wp, la fem inducida tendra una amplitud dada por:

I/iD-EMl Campo Magnetico =B a)P ) S (2 12)
La intensidad del campo magnético B, en una habitacion no especialmente
acondicionada es tipicamente de 5nT a 300nT (PALLAS ARENY, 1989)(HUHTA, 1973).
Considerando un area S=0.2m’ y un campo B=300nT, la tension equivalente de EMI
@50Hz seria de unos 20uV, la cual solo seria significativa para aplicaciones muy baja

amplitud (EEG 6 EOG).
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(@) (b)

Figura 2.5. Interferencia por fems inducidas en el “lazo de conexion”. (a) Las
fems se inducen en el area S expuesta al campo magnético. (b)
Trenzando los cables puede reducirse el area expuesta y con esto la
interferencia debida a este mecanismo.

Con una correcta disposicion y trenzando de los cables de conexion, el area efectiva
del lazo puede reducirse sensiblemente, pero restara siempre un area dada por el
cuerpo del paciente (Fig.2.5.b). Existe una técnica denomina de lazo inverso
(YAMAMOTO., 1998) que permite compensar esta area, la cual consiste en disponer un
lazo de igual area al mencionado anteriormente, pero con polaridad inversa (Fig. 2.6).
De este modo, si el campo magnético B fuera uniforme en la zona que abarca a ambos
lazos, las fems inducidas en cada uno de ellos seran de igual magnitud pero con signo
opuesto y sus efectos se anularian. En la practica, es dificil lograr un perfecto
apareamiento entre las areas, pero esta estrategia puede aportar mejoras de hasta 30 dB
en el rechazo de EMI debida a campo magnético (YAMAMOTO, 1998).

Figura 2.6. Método del Lazo inverso. Si las areas S, S’ son iguales, las fems
inducidas en cada una de ellas se cancelan entre si.

Discusion.
En aplicaciones criticas como podrian ser EEG o EOG, los electrodos se posicionan

proximos entre si. Las areas expuestas son reducidas y la interferencia producida por
fem inducida en el lazo de conexidn no genera mayores inconvenientes.

La amplitud de estas tensiones es proporcional al area del lazo, por tal motivo es
aconsejable reducirla en todo lo posible, por ejemplo trenzando los cables (Fig. 2.5.b).
Esta es practicamente la unica medida a tomar para reducir este tipo de EMI (HUHTA,
1973).
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El blindado de los cables no aporta mejoras frente a este tipo de EMI de baja
frecuencia. Solo resultaria efectivo un blindaje magnético de toda el area involucrada,
pero no es una solucion practica para equipos portables. En aplicaciones donde la EMI
por campo magnético constituye un problema serio se utilizan habitaciones
especialmente acondicionadas con blindaje magnético (HAMALAIEN, 1993).

3.2. Interferencia por Transformacion de Modo.

La tension de linea produce importantes tensiones de modo comun y de modo aislante.
Dado que las sefiales bioldgicas son generalmente de modo diferencial, existe una
separacion de modo entre la sefial y este tipo de interferencia. Esta separacion puede
aprovecharse utilizando un procesamiento selectivo al modo, por ejemplo un
amplificador diferencial de alto CMRR. De esta forma es posible separar sefial de EMI
y rechazar la componente no deseada.

En un sistema de medida suelen existir transformaciones de modo que convierten, por
ejemplo, sefiales de modo comun en sefiales de modo diferencial “mezclando” sefal y
EMI. Luego, resultara imposible distinguir entre ellas, a menos que exista otro tipo de
separacion adicional, como por ejemplo espectral.

Las mencionadas trasformaciones de modo ocurren tanto dentro del amplificador
como fuera de €I, en la red externa de impedancias presentada en la Fig.2.1. Para
obtener una idea del orden de magnitud de este problema, se estimaran en primer lugar
los valores esperables para la tension de modo comun Ve y para la de modo aislante
Viso. Posteriormente se calcularan los valores esperables para las tensiones de modo
diferencial producidas como consecuencia de las mencionadas transformaciones de
modo.

3.2.1. Valores tipicos de Vcu y Viso.

La tension de modo comun V¢ esta dada por la diferencia de potencial sobre la
impedancia Zg; del electrodo de masa. Para estimar su valor en forma simple, se
tendrd en cuenta que las impedancias de modo comun Z¢;, Zc, y las asociadas a las
pequeiias capacidades Cij, C1, son mucho mayores que las restantes impedancias. El
circuito simplificado, que considera al paciente isopotencial se muestra en la Fig.2.7.

Los valores que puede adoptar la tension de modo comun Vcy dependen de las
capacidades Cp, Cg, Csup ¥ Ciso (ver APENDICE 1). Un par de casos representativos,
asociados a valores extremos de Vcm, pueden ser un amplificador dimensiones
reducidas alimentado mediante baterias y un amplificador multicanal alimentado
mediante un transformador. En el primer caso Vcy es de apenas unos 10mV mientras
que para el segundo puede llegar a ser de hasta 500mV (APENDICE 1). Estos casos
definen el rango de tensiones Vcy esperables:

Vey ~10mV - 500mV (2.13)

En cuanto a Vigo, (ver APENDICE 1), esta tension puede adoptar valores de hasta 50V.

Vo <50V (2.14)
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_Linea 220V 50 Hz.

Vewm J_ %
Ce Veo  Viso Crso
Tierra

Figura 2.7. Modelo de EMI simplificado, util para estimacion de la tension de
modo comun Vew.

3.2.2. Transformacion de M. Comun / M. Diferencial Externa

La tension Vey, debida a desbalances en las impedancias de electrodo, puede producir
tension diferencial. Esta transformacion de modo, conocida como “efecto divisor de
potencial” (HUHTA, 1973) puede explicarse facilmente a partir del esquema
simplificado de la Fig. 2.8.

ZE1
I 1 0
TViD
Ze2
— 1 * o
+
Vewm C) Zc2 Zct

A4

Figura 2.8. Efecto Divisor de Potencial. Las impedancias Ze1, Zc1 y Ze2, Zco,
componen respectivamente dos divisores de tension. Si éstos no
verifican la misma relacién Zci/ Ze, la tension de modo comin Vem
producira tension de modo diferencial Vio.

Como puede observarse, la tension de modo comuin V¢y queda aplicada sobre dos
divisores de tension. Los mismos estan formados por las impedancias de electrodo
(Zg1, Zg,) y por las impedancias de entrada que el A.B. presenta para tensiones de
modo comun (Zc;, Zc;). Si la relacion entre las impedancias que componen cada uno
de estos divisores de tension no son idénticamente iguales, la tension Vey producira
una tension de modo diferencial Vip. Dado que las impedancias Zc son mucho
mayores que Zg, la corriente sobre cada divisor es aproximadamente Vey/Zcy tension
diferencial puede aproximarse por:

V. V.
KD ZEII%_ZEZI% (2'15)
c1 c2

IR
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En general, la dispersion en Z¢ no es importante® frente a las esperables en Zg y (2.15)
puede escribirse como:

4 o (2.16)

iD.EMI | Transformacion de Modo Externa Z
C

siendo AZE:ZE 1 'ZE2~

Considerando AZg=50kQ y Z-=10MQ, resulta una relaciéon de transformacion
M.Comun / M.Diferencial de —46dB. En estas condiciones, una tension V=100 mV,
produciria una tension de modo diferencial Vip gy de 0.5mV !!!, que es del orden de
la amplitud de una sefial de ECG y un orden de magnitud mayor que una sefial de
EEG. Incrementando Zc a 100MQ (un valor elevado pero posible), esta relacion se
reduce a —66dB.

3.2.3. Transformacion de Modo Comdn / Diferencial Interna (CMRR)

Este tipo de transformacion ocurre dentro del A.B. Debido a este efecto, una tension
de entrada de modo comtin, produce tension de salida tal como lo haria una tension de
entrada de modo diferencial dada por:

Ve

Transformacion de Modo Interna = CMRR

2.17)

ViD.EMI

Esta tension normalmente es despreciable frente a la producida por trasformacion de
modo externa. Un amplificador modesto tiene CMRR mayores de 80 dB, un valor
muy superior a los 46 dB o 66 dB estimados en el punto previo para la transformacion
de modo externa.

(Cudnto CMRR es suficiente en un A.B.?

Existe un histoérico deseo por conseguir amplificadores con elevadisimo CMRR. Sin
embargo, como se mostré anteriormente, la Vipgw; debida al CMRR finito del
amplificador es despreciable frente a la originada en la trasformacion de modo
externa.

Suponiendo un balance perfecto entre las impedancias de electrodo y una tension de
modo comun elevada, por ejemplo de 100mV, si se utilizara un A.B. con un CMRR de
80dB resultaria una Vip gpvi=10uV: un valor aceptable por ejemplo para ECG. En una
aplicacion mas sensible como EEG, se requieren unos 100dB para que esta tension se
reduzca a 1uV. En lineas generales se puede concluir que un CMRR de 100dB es
suficiente.

¥ En el APENDICE 2, se presenta una deduccion mas completa que incluye los desbalances en
Zc.
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Discusion.

Existen varias medidas a tomar para reducir la interferencia producida por
transformaciones de modo comiin a modo diferencial.

La impedancia de entrada de modo comun Z: debe aumentarse todo lo posible. Una Z¢
de 100MQ es razonable considerando que usualmente los cables blindados presentan
de capacidades de alrededor de 300pF (unos 100MQ a 50Hz). Para aumentar atin mas
Zc se requiere utilizar circuitos Shield-Driver’ a fin de neutralizar estas capacidades.

La alternativa mas conveniente es reducir Vy. Esto puede conseguirse con una buena
aislacion del A.B. es decir bajas Cp y bajas Ciso (APENDICE 1) y/o utilizando circuitos
activos reductores de Modo Comun'’. Esta Gltima opcion permite reducir Vey en
alrededor en 30dB o mas.

3.2.4, Transformacion de Modo Aislante / Modo Diferencial Externa.

La Tension de Modo Aislante Vigo también interfiere a través de transformaciones
internas y externas.

Las capacidades entre los conductores de conexion y tierra, Crj, Ci,, son pequeiias
comparadas a las restantes capacidades que componen el modelo y su influencia en el
circuito puede modelarse aceptablemente mediante generadores de corriente,
resultando el esquema simplificado de la Fig.2.9.

Linea 220V 50 Hz.

Co T Tierra
7

Figura 2.9. Modelo de EMI para la estimacion de la transformaciéon de Modo
Aislante a Modo Diferencial producida en forma externa al A.B.

? Este tipo de circuito se analizara en el CAPITULO 7.

10 Estos circuitos también seran analizados en el CAPITULO 7.
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Las corrientes de estos generadores estan dadas por:

Iy =Viso @ - Cyy

(2.18)
iy =Viso @y Cpy
y la tension diferencial Vip resulta:
Vo =2Zp, Vio  0pCri—Zy Vigo @pCry - (2.19)
Considerando Cp=Cp,=C1, la (2.19) se reduce a:
Vi M1 rranstormacion de Modo Aisante Exiema = V150 *AZg * @C - (2.20)

Si bien las capacidades Cr; y Cr, son muy pequeiias, la tension de modo aislante Vigo
suele ser muy elevada (del orden de la tensién de linea), resultando niveles de
interferencia que pueden ser apreciables. Por ejemplo, tomando Vi50=50V, cables sin
blindaje con Cp;=C1,=0.1pF (30GQ@50Hz) y un desbalance AZg=50kQ, resulta una
Vip.emi de 801V, que no es aceptable para EEG.

Si se utilizan cables blindados, las corrientes ij; , ip, indicadas en la Fig. 2.9, no
circulan por las impedancias de los electrodos y sus efectos son despreciables. Quedan
capacidades residuales entre las entradas del amplificador y tierra, que para reducir
Vibpemia 1 uV (del orden del nivel de ruido tipico de un A.B.) deben ser tan pequefias
como 0.01pF.

Discusion.

La transformacion de modo aislante a modo diferencial externa, no produce niveles de
interferencia apreciables si se utilizan cables blindados. De todos modos, es
importante reducir todo lo posible las capacidades entre las entradas del amplificador
y tierra. Esto se consigue manteniendo la seccion aislada (amplificador) tan separada
de tierra como sea posible (METTING VAN RIN, 1991), o mejor aun, utilizando un
blindaje conectado a masa sobre el A.B.

Otra opcidn es reducir Vigp, pero esto implica necesariamente reducir la impedancia de
aislamiento y no luce muy recomendable. Metting Van Rijn, en (METTING VAN RIJN,
1991), proponen un circuito que realiza esta operacion en forma controlada, limitando
la minima Z;5 a valores aceptados.

3.2.5. Transformacion de Modo Aislante / Modo Diferencial Interna.

Si se requiere que la tension de salida del A.B. sea referida a tierra (ver Fig.2.9), la
sefal debe atravesar la barrera de aislacion comun-tierra y puede ser afectada por la
tension Vigo presente sobre esta barrera. La tension equivalente de entrada capaz de
producir este efecto esta dada por:

I/ISO

Transformacion de Modo Aislante Interna IMRR

2.21)

ViD‘EMI

Siendo IMRR el Rechazo de Modo Aislante del A.B.
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Actualmente, en general la barrera de aislacion es atravesada en forma digital, por
ejemplo mediante un dispositivo opto-acoplador y resulta practicamente imposible
que una tension de modo aislante Vigo pueda alterar la sefial transmitida. Esto implica
un muy elevado IMRR por lo cual este tipo de interferencia no constituye un motivo
de preocupacion.

3.2.6. Interferencia debida al Transformador de Alimentacion.

Como se mostrd anteriormente, alimentar el A.B. mediante baterias es una opcion
muy conveniente, pues resultan bajas capacidades Ciso y Csyp que conducen a muy
reducidas tensiones de modo comun Vey.

Cuando el consumo es elevado, por ejemplo en sistemas con un gran numero de
canales, el uso de un transformador de aislacién es una alternativa para evitar el
recambio o la carga frecuente de las baterias. El costo a pagar es un menor rechazo a
la tension de red.

El secundario de un transformador real no es perfectamente flotante, sino que existen
impedancias que lo vinculan con la tensidon de linea y con tierra. Estas impedancias
pueden producir el acoplamiento de la tension de linea a la sefial de interés
contribuyendo a Vipgwi (OTT, 1998). Un modelo simple de un transformador se
muestra en la Fig.2.10.

Cw

TV31

e
i Lo
pg

220V

Figura 2.10. Circuito Equivalente del Transformador de alimentacion, que
considera sus capacidades paréasitas.

Este modelo incluye las capacidades de acoplamiento Cy (primario-secundario) y las
capacidades Cs;, Cs, del secundario a tierra.

La capacidad Cy aumenta la capacidad entre linea y comun (ver diagrama general de
la Fig. 2.1), lo cual incrementa la tension de modo comun y resulta ademas inseguro
para el paciente.

Los efectos de Cyw pueden minimizarse en forma simple incluyendo un blindaje
conectado a tierra sobre el primario (OTT, 1988), (MORRISON, 1998). De este modo,
como muestra la Fig. 2.11, la corriente que circula por Cyw es derivada a tierra a través
del blindaje, preservando la seguridad del paciente y eliminando la vinculacién linea-
comun.
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Figura 2.11. Circuito Equivalente de un Transformador de alimentacion, que
incorpora un blindaje sobre el bobinado primario.

Si bien el blindado del primario elimina la interferencia introducida por Cy, el
secundario del transformador puede también contribuir a generar tension de EMI. Para
explicar esto resulta util obtener el modelo Thevenin del transformador visto entre
tierra y masa. En la Fig.2.12.(a) se muestra el modelo del transformador y en la
Fig.2.12.(b), su circuito Thevenin equivalente.

% le1 j'CszO IC

1 Vs V1R

(a) (b)

Figura 2.12. (a) Circuito Equivalente del transformador de la Fig. 2.11 y (b) su
Equivalente Thevenin.

La tension equivalente Vir y la capacidad equivalente Crr correspondientes a los
elementos de la Fig. 2.12.(b), estan dados por:

_, AC, | AV,
Viw =5 2C, " (2.22)
Cr =2-C

siendo Vs=(Vs1tVs2)/2 el promedio de las tensiones de secundario y AVs=Vg-Vs, la
diferencia entre ellas; Cs=(Cs1+Cs;)/2 es la capacidad promedio del secundario y
ACs=Cs;-Cs, su diferencia.

En realidad, la capacidad Crr forma parte de la capacidad de aislamiento Cigo. Se la

mantiene aqui separada solo para explicar el mecanismo de interferencia asociado al
desbalance entre las tensiones del secundario del transformador.
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La tension equivalente Vg interfiere principalmente a través de la corriente que
imprime sobre Zg;, generando asi tension de modo comun. Esta ultima contribuird a
Vo @ través de una'! transformacion de modo.

Linea 220V 50 Hz.

Ze ZD@

Ze

> |
3
—

Comlin

3
W 'L Crr é

ViR

==0Cs
Y

Figura.2.13. Interferencia por desbalances entre las tensiones del secundario del
transformador de alimentacion

Tierra

La tension de modo comtn Ve debida a Vg, estd dada aproximadamente12 por:

VTR

_Fw (2.23)
ZTR + ZCB

VCM = E3

La tension de modo diferencial Vip ey que esta tension Vey puede producir depende
de la trasformacion de modo comiin / modo diferencial descripta en el punto 3.2.2.
Combinando (2.23) con (2.16):

Ve ., AZ

‘ANg: v 1 acl = E3 '
Transformador de Alimentacion ZTR +7Z B 7 C

(2.24)

I/iD.EMI

Tomando un caso desfavorable: un transformador de Vs=15V con un desbalance en el
secundario de 0.5V, una dispersion en Cs del 50% y Cs=150pF (el maximo valor
admisible") , los elementos del modelo Thevenin adoptan los siguientes valores:

Vig =40V 3 Zp =22 MQ . (2.25)

' En realidad este efecto puede interpretarse como una doble transformacién de modo: Vig es
una tension de modo aislante, que debido a la Zg; no nula produce una tensiéon de modo comin
y finalmente ésta, debido al efecto divisor de potencial, se transforma en una tensiéon de modo
diferencial.

12 Esta expresion desprecia Zg; frente a la impedancia de Cg y de Cr.

3 Con Ctr=150 pF, resulta una Z de 22 MQ. En un sistema de 220V esto produciria una
corriente de pérdidas de 10pLA que es la maxima admisible por la norma AAMI (AAMI, 1998).
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Considerando Cp=500pF y Zg;=100kQ resulta una tension Vey=14.5mV. Esta tension
es del orden de la minima V¢ esperable debida a la corriente ip de acoplamiento al
paciente (ver APENDICE 1). Sus efectos no son significativos.

Discusion.

La interferencia introducida por un transformador de alimentacidn, en general no es
apreciable, pero igualmente es conveniente tomar algunos recaudos, como utilizar un
transformador con punto medio, razonablemente balanceado'® y con una pantalla
conectada a tierra.

En caso de utilizar un transformador sin punto medio, es decir con un unico bobinado
secundario, la tension equivalente Vrp resulta elevada e igual a la tension de
secundario V5. Considerando la misma situacion que en el ejemplo previo, resultaria
una tension Vey=50mV, que podria llegar a interferir apreciablemente.

4. Conclusiones.

Los mecanismos dominantes en cuanto a la interferencia producida por la tension de
red son el acoplamiento a los cables de conexion y el efecto “divisor de potencial”.
Para eliminar el primero basta con utilizar cables blindados, mientras que los efectos
del segundo pueden minimizarse consiguiendo elevadas Z¢ y/6 reduciendo la tension
de modo comun.

La transmision en forma digital a través de la barrera de aislacion, es decir con el
convertidor Analogico-Digital del lado del paciente, es una opcion muy conveniente,
pues proporciona un muy elevado rechazo IMRR a tensiones de modo aislante. Para
preservar el IMRR también es importante mantener una baja capacidad entre las
entradas del A.B. y tierra y/o blindar estas ultimas a potencial de masa.

El CMRR de un A.B. no es un requerimiento critico. En muchos casos, un CMRR de
80 o 90 dB es suficiente y un CMRR de 100 dB cubre todas las aplicaciones
biomédicas. Este ultimo valor es elevado, requiere un cuidadoso disefio del A.B., pero
no es dificil de conseguir.

En cuanto a aquellos sistemas que utilizan transformador de alimentacion, si el mismo
esta razonablemente balanceado, sus efectos no son significativos mas alla del
incremento en las capacidades masa-linea Cp y masa-tierra Cigo.

En conclusion, para mediciones de biopotenciales que utilicen tres electrodos (con
electrodo de masa), un A.B. debe tener un CMRR elevado y una Zc tan alta como sea
posible. Resulta ademas muy conveniente reducir la tension de modo comin Vcy.
Estas son las principales consideraciones de diseflo para un sistema de adquisicion de
biopotenciales.

4 Esto puede conseguirse facilmente bobinando los dos secundarios juntos utilizando el
alambre doble.
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Capitulo 3. Sistemas de Dos Electrodos

1. Resumen

El registro de biopotenciales puede realizarse utilizando solo dos electrodos, es decir
sin electrodo de referencia o masa. Esta técnica es atractiva por varias razones: la
preparacion del paciente es mas simple, otorga mayor libertad de movimientos y
representa un menor costo en electrodos. Por otro lado, las mediciones de “dos
electrodos” son muy vulnerables a la interferencia de la tension de red (WOOD, 1995),
requiriendo un cuidadoso disefio del amplificador y de sus circuitos accesorios.

Del mismo modo que en los sistemas de tres electrodos, la sefial bioeléctrica a
registrar es la diferencia de potencial entre los “electrodos activos”, pero en este caso,
al no existir electrodo de masa, la tension de modo comun puede adquirir valores
elevados. Las condiciones de EMI para estos sistemas, difieren significativamente del
analisis presentado en el CAPITULO 2 para mediciones que utilizan electrodo de masa
y por esta razon se le dedica este capitulo especialmente.

Una particularidad de esta técnica es la dependencia de su rechazo a la tension de red
con la impedancia de entrada del amplificador para tensiones de modo comin Zc. A
diferencia del caso clasico de “tres electrodos”, un elevado valor de Z¢ no es siempre
la mejor opcion.

En este capitulo se presenta un modelo que describe la influencia de la tension de red
para distintos valores de Zc. Del analisis de este modelo resulta que, dada una
situacion de EMI definida por las capacidades de acoplamiento, la condicion de
minima interferencia se produce para valores extremos de la impedancia de entrada de
modo comun, esto es una Zc nula o infinita. Como se demostrara aqui, la conveniencia
de uno u otro caso, depende del CMRR del amplificador y de las capacidades
asociadas al modelo de EMI analizado en el CAPITULO 2.
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2. Modelo de EMI.

Como se mostrd en el CAPITULO 2, son diversos los caminos por los cuales la tension
de red ingresa a un sistema de adquisicion de biopotenciales. Tomando algunos
cuidados, por ejemplo utilizando cables trenzados y blindados, el aporte de los
acoplamientos a los cables de conexidon, que podria ser dominante, se vuelve
despreciable. En estas condiciones, la principal contribucion de EMI se debe a la
corriente de desplazamiento ip que ingresa al paciente y el modelo de interferencia se
reduce al esquema de la Fig.3.1. Este modelo simple, pero suficiente para analizar el
problema, es el utilizado habitualmente en la literatura (THAKOR & WEBSTER, 1980),
(PALLAS-ARENY, 1986).

El circuito equivalente de la Fig.3.1 desprecia la capacidad linea-comun Cgyp, Esto es
razonable dado que los sistemas dos electrodos se utilizan, casi exclusivamente, en
pequeiios amplificadores portatiles alimentados a baterias.

Linea 220V 50 Hz.
= Ce

[

ZE1
— }—

J_ Ziso
T

Figura 3.1. Modelo de Interferencia de la red en sistemas de dos electrodos.

Si se considera una sefial bioldgica nula, la tension de salida del amplificador se
debera exclusivamente a la interferencia de la red (S0Hz). Refiriendo esta tension a la
entrada del amplificador como Vip g\ y expresandola a partir de las tensiones de modo
comun Vic y de modo diferencial Vip presentes a la entrada del amplificador resulta':

Vi

_fic 3.1
CMRR (

Vet =Vip +

'"En esta expresion fue despreciado el efecto de la tension de modo aislante Viso. Incluyendo
este aporte, la ecuacion (3.1) se transformaria en Vipgpur=ViptVic/CMRR+Vi50/IMRR.
Actualmente, el esquema mdas usual consiste en preamplificar la sefial utilizando un A.B.
alimentado a baterias y atravesar la barrera de aislacion en forma digital, resultando IMRR
muy elevados que permiten despreciar los efectos de Vigo. (WOOD, 1995)(MEETING VAN RIIN,
1991)
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La tension de interferencia Vip gy depende fuertemente de la impedancia de entrada de
modo comun Zc. Este comportamiento ha sido analizado para valores moderados y
altos de Zc (THAKOR, 1980),(PALLAS-ARENY, 1986), (PALLAS-ARENY, 1988),
mostrando que una alta Z¢ no es necesariamente la mejor eleccion.

Para observar cualitativamente la dependencia de Vipgvi con Z¢ resulta suficiente el
modelo simplificado®, valido para tensiones de modo comiin, que se presenta en la
Fig. 3.2.

Linea 220V 50 Hz.

; Cr
ip

150

Zcl ZTVic

Ziso

%CB
27

Figura 3.2. Circuito simplificado de modo comun para analizar cualitativamente la
dependencia de la tension de interferencia con Zc.

Se observa aqui que una fraccion de la corriente ip indicada como ij5o, circulard por
Zc. La diferencia de potencial que esta corriente produce sobre Zc define la tension de
modo comun Vic presente en la entrada del A.B.

Si la impedancia de modo comtin Z¢ es baja, la tension Vic sera reducida, pero debido
al efecto “divisor de potencial” (APENDICE 2), Vip em sera importante. Por otro lado, si
Zc es elevada, la tension de modo comun Vic puede ser muy alta (de hasta decenas de
volts®) y el CMRR finito del A.B. conduciria a niveles apreciables de interferencia a la
salida del A.B. Como puede advertirse, estos dos efectos estan contrapuestos. Es
posible que se compensen conduciendo a una Vip gy insensible a Z¢, que exista un
valor 6ptimo de Zc o que alguno de estos efectos sea dominante: el valor de Z: mas
conveniente no es obvio y requiere un analisis detallado.

En la implementacion de A.B. para sistemas de dos electrodos, “historicamente” se
utilizd una Zq tan elevada como fuera posible (THAKOR, 1980). Recientemente
(DOBREV, 2002a), (DOBREV, 2002b) han propuesto un circuito que permite utilizar
muy bajas Zc (de solo algunos kQ), manteniendo elevadas impedancias de modo
diferencial Zp. Si bien estos autores no analizaron las caracteristicas de rechazo a la
tension de red de esta estrategia, si mostraron que la misma es posible y que ambas
técnicas (altas y bajas Z¢) son factibles. En el analisis que sigue se analizara cual es el
valor de Z¢ que conduce a minima interferencia.

’ Para llegar a este modelo se consideraron impedancias de electrodo despreciables y una
impedancia de entrada de modo diferencial Zp infnita.

3 Esto puede ademas comprometer el rango de entrada del A.B. Recordar que en mediciones
con 3 electrodos V¢y dificilmente supera algunas centenas de mV.
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3. Modelo de Impedancias de Entrada.

El modelo “clasico” para describir las impedancias de entrada de un amplificador
(THAKOR, 1980); (PALLAS-ARENY, 1986); (PALLAS-ARENY 1988), que se muestra en
la Fig.3.3.(a), no permite describir amplificadores con bajas Z¢. Si Z¢ tiende a cero, la
entrada queda cortocircuitada y la sefial no ingresaria al amplificador. Para extender
el analisis a las estrategias que utilizan bajas Zc, es necesario reformular un nuevo
modelo para las impedancias de entrada del amplificador.

En la Fig. 3.3.(b), se propone un modelo de acuerdo al circuito practico propuesto por
(DOBREV, 2002a). Este circuito equivalente permite modelar bajas Zc manteniendo
elevadas impedancias de entrada de modo diferencial Zp. Otra topologia posible, que
se propone en esta tesis, es la indicada en la Fig.3.3.(c). En el andlisis que sigue, se
considera esta ultima alternativa porque resulta mas simple de implementar. De todos
modos, ambas estrategias conducen a resultados similares (ver APENDICE 3) y a
idénticas conclusiones.

H = H — H
Zp/2
Zo 7o
Zp/2
Zc EZC VemlZe () Vem/Ze i'- G-Vom
A v
(a) (b) (c)

Figura 3.3. (a) Modelo “clasico” para las impedancias de entrada de un
amplificador. (b) y (c) Dos modelos alternativos para describir
estrategias que utilicen bajas impedancias de modo comun.

La impedancia de entrada Z¢ que el circuito de la Fig.3.3.(c), presenta para tensiones
de modo comun esta dada por:

z.=l (3.2)

Esta ecuacion muestra que es posible controlar el valor de Z¢ actuando sobre la
ganancia de realimentacion G. Asi, tomando una ganancia unitaria, se obtiene una
muy elevada Zc , mientras que utilizando una ganancia G negativa y muy elevada, es
posible conseguir muy bajas Zc. En ambos casos, la impedancia de entrada de modo
diferencial es igual a Zp,.

4, Calculo de la tension de interferencia.
Utilizando como modelo para la etapa de entrada el circuito equivalente propuesto en
la Fig.3.3.(c), el modelo de interferencia de la Fig.3.1 puede llevarse al circuito de la

Fig.3.4. En este esquema, la impedancia indicada como Zg corresponde a la reactancia
de la capacidad paciente-tierra Cy evaluada a la frecuencia de red (50Hz).
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Figura 3.4. Circuito equivalente del modelo de interferencia de la Fig.3.1,
asumiendo el modelo de impedancias de entrada de la Fig.3.3.c.

Resolviendo este circuito (APENDICE 3), resultan las siguientes expresiones para las
tensiones de modo comin Vic y modo diferencial Vip a la entrada del A.B.

L 2,7
" "z 7 C)+Z 33
B ISO C

iC

; ZB (ZEI _ZEZ)
" 2(Zy+Zygo )+ Z,

34

iD =

Estas expresiones son validas para cualquier Z¢ siempre que se cumpla que Zg;, Zg; «
Zp. Esta condicién debe ser satisfecha por cualquier sistema de medida de
biopotenciales razonable, a fin de no atenuar la sefial bioeléctrica.

Reemplazando (3.3) y (3.4) en (3.1) resulta:

Ve = % AZy + Zc (3.5
e Z. +2(ZB +leo) CMRR

donde AZg= Zg-Zg, representa el desbalance absoluto entre las impedancias de
electrodo.

Para disponer de un parametro representativo de la condicion de EMI y al mismo
tiempo independiente de la corriente de desplazamiento ip, se define una Impedancia
Efectiva de Acoplamiento Zcg (PALLAS-ARENY, 1988), la cual permite rescribir (3.5)
como

Vioew =% Zce (3.6)
Segun se desprende de (3.6), para conseguir un buen rechazo a fuentes de EMI, es
deseable un bajo valor de Zcg. Comparando (3.5) con (3.6) se obtiene, para el caso de
medicion con 2 electrodos, la siguiente expresion de Zcg:

Zyp = Zs (AZE L j (3.7)
Zo+2(Zy+Zy) CMRR

Enrique M. Spinelli - Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 31



Capitulo 3 - Interferencia de la tension de red en sistemas de dos electrodos

4.1. Minima Impedancia de Acoplamiento Efectiva

Para reducir la tension de interferencia Vipgwmi, se requiere minimizar el modulo de
Zcg. Considerando que Zg y Zigo son ambas capacitivas, es decir Zg=jXg y
Z1so—=-]X1so, la ecuacion (3.7) puede escribirse como:

Zop = — (AZE +Lj (3.8)
Ze—2(Xg + X0 ) CMRR

El peor caso (el mayor médulo de Zcg), se produce cuando los sumandos en el
segundo factor estan en fase. En estas condiciones (3.8) se transforma en:

_ —Xp A 3.9
Fer = ZC—jZ(XB+XISO)(|AZE|+|CMRR| G2

Para reducir esta impedancia se requiere Xg—0; AZg—0; Xiso—>0 y CMRR—00, pero
el valor de Z¢ para conseguir la minima Zcg no es obvio a partir de (3.9). Para reducir
el primer factor se requiere un alto valor de Z de tipo capacitivo, mientras que el
segundo factor decae para bajos valores de Zc.

La impedancia efectiva de acoplamiento Zcg es una funcion de la variable compleja
Zc. El valor de Zc que produce el minimo moédulo de Zcg puede determinarse
aplicando el principio de minimo modulo (KRANTZ, 1999). Este principio establece lo
siguiente:

“Dada una funcién f', analitica en un domino cerrado U, si f no se
anula en ninglin punto dentro de este dominio, entonces el minimo
de |f] se produce sobre el contorno de U.”

De este modo, el problema de determinar el minimo de |ZCE | sobre una region puede
reducirse a encontrarlo sobre una curva cerrada.

Con el fin de encontrar el valor de Zc que conduce a la minima Zcg , se adoptd una
region cerrada U que cubre todos los valores de Z¢ con parte real positiva y con parte
imaginaria negativa (capacitiva) (ver Fig.3.5). Es simple verificar que Zcg(Zc) es
analitica dentro de esta region: su polo en Zc=+2j(Xgt+Xiso) queda fuera de este
dominio y el origen, donde |Z¢ | no es analitica, es evitado rodeandolo con un arco de
radio tendiendo a cero. Es entonces posible aplicar del principio antes mencionado.

Los valores de Z¢ con parte real negativa se ignoraron pues no tienen sentido fisico.
Tampoco se consideraron valores con parte imaginaria positiva (inductiva), dado que
de acuerdo con (3.9) conducen’ a altos valores de Zc, constituyendo una region de
operacion a priori no recomendable.

* Una Zc inductiva reduce el denominador del primer factor de (3.9) incrementando | ZcE |
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C: Zc=Rctj0
_______ ——————
i | Re
ol D: |Zc| =0 i
X | V
S i 5
n A 7
o b 7
N [i ’
.. 4
< | /,J‘ B: |Zc| >0
|
| e
B
Im

Figura 3.5. Region utilizada para determinar el valor de Zc que conduce a la
minima tension de interferencia. El minimo se encuentra sobre el
contorno de esta regién.

El contorno de la region U adoptada estd compuesto por cuatro curvas simples que
seran analizadas por separado: A: Zc=0-jX¢; B: |Zc|>w0 ; C: Zc=Rc+j0 ; y D: |Zc|—0.
4.1.1. Curva A: Zc=0-jXc (capacitiva).

Imponiendo la condicion Zc =0-jXc en (3.9), la impedancia de acoplamiento efectiva
resulta:

- Xy _Xe | 3.10
|ZCE Ze=i¥e X +2(XB +XISO)(|AZE|+|CMRR|] ( )
cuya derivada esta dada por:
OlZeely oy, _ X, 2 [_|AZE|+ 2(X, +XISO)J ' G.11)
0X¢ [Xe+2(Xy+Xg)] |CMRR|

Esta derivada no se anula para ningtn valor finito de Xc, es decir que sobre Zc=0-j.X¢
la impedancia de acoplamiento efectiva no presenta ningun minimo local y el minimo
moédulo de Zcg se producira para valores extremos de Xc. El signo de la derivada
(3.11), esta dado por:

OlZce, 2(Xy+ X
Sign —| Tlae=ire |- Sign —|AZE|+—( 5+ Xis0) (3.12)
aX |CMRR|
y es independiente de X¢. Si se verifica la condicion:
2( X5+ X,
|AZE|< ( - ISO) = Zex >0 paratodo X. , (3.13)

|CMRR| X,
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la funcién (3.10) es mondtonamente creciente y el minimo valor de |Z¢g| se produce
para Xc=0. Por el contrario, si se cumple que:

(X + Xso ) ey <0 para todo X , (3.14)
|CMRR| 0X

|AZ,|> 2

la impedancia Zcg resulta una funcion mondtonamente decreciente de X¢ y la mejor
opcién para conseguir la minima |Zcg| es Xc—oo. Para distinguir entre estas
condiciones, es posible definir un desbalance critico AZg cyiico dado por:

2(Xp+Xi0)

(3.15)
|CMRR|

AZ =

E.Critico

Entonces,

= Si AZg > AZg ciitico » €1 minimo moédulo de Zcg se alcanza para Xc—>oo.
= Si AZg < AZg citico » €l minimo modulo de Zcg se produce para Xc=0.

Por ejemplo, considerando un sistema con los siguientes parametros: Ziso=10 pF,
CMRR@50Hz=90dB y Cg=150 pF, resulta un AZg cico de 21.5 kQ. En la Fig.3.6 se
muestra, para este caso, |Zcg| como funcion de Xc considerando AZg=5kQ vy
AZg=50kQ). Como puede observarse, las condiciones de medida dptimas estan dadas
para valores extremos de Xc. Si AZg>AZg cyiico » 12 minima Zcg se alcanza para Xc=o y

por el contrario, si AZg<AZg cuico » €l menor nivel de interferencia se alcanza con
XCZO.

2000
1600 L AZe=50kQ |
G 1200}
3
N800t AZe=21.5kQ)
400+
I AZe=5kQ)
0 1 IIIIIIlI 1 IIIIIIII 1 lIIIIIII 1 IIIIIII' 1 IlIIIIlI 1 IIIIIIII 1 lIIIIIII 111111
1kQ 100k 10M 1G 100G

‘ZC| ’ Q

Figura 3.6. Impedancia de acoplamiento efectiva (Zce) como funcién de Zc para
Zc =0+ jXc vy diferentes desbalances (AZe) en las impedancias de
electrodo. Para bajos AZe, el minimo Zce se produce para Xc=0,
mientras que para elevados AZe la mejor condicion es Xc—>co.

4.1.2. Curva C: Zc=Rc#0 .

Imponiendo la condicion Zc=R¢ en (3.9), la expresion de |Zcg| se transforma en:
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Zeol, . = X . {MHLJ ST
T (R X)) [CMRR|
y su derivada resulta:
Uz X, {4(XB+X150)2 ~R.|AZ Ij. (3.17)
- 3 C E
OR, (Re+4(X, + Xio)') [CMRR|

Esta derivada se anula para R=Rc, dado por:

2

_ X+ X ) (3.18)
“ |CMRR||AZ,|

Para determinar si Rc=Rc, corresponde a un minimo o a un maximo, es necesario

inspeccionar el signo de la derivada segunda en este punto. Derivando (3.17) y
evaluando su signo en Rc=Rc resulta:

2
Fleel = Sign(-|AZ,]) <0 (3.19)
R, :

Sign

Re=Ro

Es decir que la derivada segunda en R es incondicionalmente negativa. Esto significa
que la expresion (3.16) presenta un maximo en Rc=Rcy y no posee ningun minimo
local. El minimo valor de |Zcg| se producira para valores extremos de Rc.

En la Fig.3.7 se muestra el modulo de Zcg para Zc=R+j0 utilizando el mismo juego de
parametros que en la seccion previa. En esta figura se aprecia el maximo local y se
observa también que las condiciones de medida optimas se producen para Rc=0 o
Rc=w, adoptando los mismos valores minimo y maximo que en la Fig.3.6.

2000
1600 L AZe=50kQ2
S 1200
g L
N800t AZe=21.5kQ
400
AZe=5kQ
0 povvwl el ovened el v vl vl v oveeiml g
1kQ 100k 10M 1G 100G

1Zc| , Q2

Figura 3.7. Impedancia de Acoplamiento Efectiva Zce como funcion de Zc para
Zc=Rc+j0 y distintos desbalances AZe..
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4.1.3. Curvas D: [Zc|—0 y B: |Zc|—oo.

Sobre estas curvas, el modulo de Z-g se vuelve constante. Si el modulo de Z¢ es
suficientemente grande, la ecuacion (3.9) conduce a :

X

= 2B 3.20
|ZCE||‘ZC‘~>OO |CMRR| ( )
Por otro lado, si modulo el de Z. tiende a cero, resulta:
Zal - ezl (3.21)

jzck>0 2(XB +XISO)

No existen minimos ni maximos sobre estas curvas.

4.2. Resultados del Analisis.
A partir del analisis previo es posible concluir:

= La impedancia de acoplamiento efectiva Zcg como funcion de Zc no presenta
ningun minimo local.

= Si el desbalance AZg entre las impedancias electrodicas es reducido, la mejor
opcion es Z-=0, mientras que en presencia de elevadas AZg es recomendable
utilizar impedancias Z capacitivas y tan elevadas como sea posible (Xc=).

= Una Zc inductiva no es recomendable pues conduce a elevadas Zcg.

= Considerando una Zc resistiva (Zc=Rc), el minimo de Zcg se produce para valores
extremos de R¢ y presenta un maximo local.

5. Disefo para Minima Interferencia de 50Hz.

Como puede verse a partir de (3.9), para reducir la impedancia de acoplamiento
efectiva Zcg (y consecuentemente la interferencia de la red), el esfuerzo de disefio del
amplificador debe focalizarse en conseguir altos CMRR e impedancias de aislamiento
Ziso tan altas como sea posible. Seria también deseable una alta capacidad paciente-
tierra Cg, pero esto escapa del dominio del disefio.

La conveniencia de una muy alta o una muy baja Zc depende de los maximos valores
de CMRR y Zj50 alcanzables con los dispositivos disponibles. Dados estos valores,
considerando un valor tipico de Cy (digamos unos 200 pF), el valor de AZg cyico puede
ser calculado mediante (3.15). Luego, si el desbalance de impedancias de electrodo
AZg esperado es menor que el critico (esto es AZg < AZg criico), UNa estrategia de baja
Zc conducira a la minima interferencia posible para las condiciones dadas. Por otro
lado, si AZy > AZg cieo » €1 nivel de interferencia sera minimo utilizando una Z¢ tan
alta como sea posible.

Si se adopta una estrategia de baja Zc, el CMRR del A.B. no tiene importancia. Como

se observa en (3.21), en este caso, la impedancia Zcg se vuelve independiente del
CMRR.
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5.1. Consideraciones Practicas.

Actualmente, valores de CMRR de 100dB o mayores no son dificiles de conseguir.
Por otro lado, la técnica de “dos-electrodos” usualmente se utiliza en pequefios
amplificadores portatiles alimentados a bateria. Estos amplificadores generalmente
presentan un alto nivel de aislamiento (Ciso menores de 10 pF), resultando valores de
AZg Critico de unos 10kQ.

De acuerdo a (ROSSEL, 1988), las impedancias electrodo-piel, a la frecuencia de red,
adoptan valores entre 10kQ y 1M, siendo habitual encontrar desbalances AZg
mayores de 10kQ. En estas condiciones, una alta Zc es la mejor alternativa para
conseguir el menor nivel de interferencia.

En la practica, esta mejora no es muy significativa. Como puede observarse en las
Fig.3.6 y Fig. 3.7, Zcg permanece aproximadamente constante para un amplio rango de
valores de Z¢. Si el desbalance AZg, es elevado, Zcg decrecera con Zc, pero este efecto
solo es notable para valores muy altos de Zc ; del orden de Z¢ =~ -jAZ; - CMRR.

Considerando un CMRR de 100dB, los valores de Z¢ para los cuales Zcg se torna
significativamente dependiente de Zc resultan de varias centenas de MQ. Estos valores
de Zc no son simples de alcanzar en un sistema de adquisicion de biopotenciales
estandar, teniendo en cuenta que las protecciones de sus entradas, asi también como
los cables de conexion blindados, degradan la impedancia de entrada para senales de
modo comun. En general, las condiciones de operacion corresponden a una region
donde Zcg es poco sensible a Z¢ y tanto una alta como una baja Z: conducen a
similares rechazos de la interferencia de la red.

Ahora, si bien una alta Z: usualmente conduce al menor nivel de interferencia,
también produce elevadas tensiones de modo comuin Vcy, lo cual puede comprometer
el rango de entrada del A.B., degradando asi las prestaciones del A.B.

6. Verificacion Experimental.

El analisis efectuado a partir del modelo de la Fig.3.1 sugiere que las condiciones de
medida 6ptimas, en cuanto a la impedancia de modo comin Z, se producen cuando la
misma adopta valores extremos.

Con el fin de validar este resultado tedrico, se disefid una experiencia para obtener
medidas experimentales de niveles de interferencia con diversos valores de Zc y
distintos desbalances AZg. Un amplificador de biopotenciales, el cual se muestra en la
Fig.3.8, fue especialmente disefiado para este ensayo. El circuito, utilizando una
realimentacion de modo comun que se analiza en detalle en el CAPITULO 7, permite
seleccionar entre una muy baja Zc (*100Q2) o una muy alta Z¢ (700MQ). En ambos
casos, la impedancia de entrada para sefiales de modo diferencial Zj es de 20MQ.

El A.B. se implementé utilizando un amplificador de instrumentacion integrado
INA111 y una etapa adicional con un circuito “sumador” que permite adicionar, en
forma controlada, tensiéon de modo comun. Esto permite seleccionar entre un CMRR
de 90 o de 105dB para obtener, seglin (3.15), distintos desbalances criticos AZg.
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El A.B. se aliment6 con dos baterias de 9V y se mantuvo aislado de tierra mediante un
amplificador de aislacion integrado ISO122. El circuito fue montado en un gabinete
metalico simulando sus condiciones dentro de un Electrocardiografo.

Ca | (CMIRR=105dB
+—o Veu
»<] G Ca=1uF ; C.=33nF
A= “' v 1:= n :
AtaZe | 5 1 Rerestka ; Rtk
‘Baia Zo R: Re=R’p=R=10MQ
T Ra/2=27C2 ; O.A: LF353.

Figura 3.8. Amplificador de dos electrodos utilizado para validar las expresiones
obtenidas. Mediante la llave “Z” es posible seleccionar una muy alta o
una muy baja Zc. El circuito también permite, mediante la llave “C”,
seleccionar entre dos valores de CMRR que determinan, segun (3.15)
distintos desbalances criticos AZE critico.

6.1. Estimacion de la impedancia de acoplamiento efectiva Zce.

En primer lugar, para verificar los resultados analiticos con desbalances AZg bien
conocidos, se utilizd el esquema que se muestra en la Fig.3.9. Se colocd un Unico
electrodo sobre el paciente y se insertd un resistor variable en serie con una de las
entradas del A.B. De este modo, AZg esta dado precisamente por el valor del resistor

utilizado.
Linea 220V 50 Hz.

_J|= Cp AZE

+CB - -l- Ciso
Y

Figura 3.9. Esquema utilizado para medir con desbalances AZe conocidos.
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Se realizd un primer ensayo fue realizado utilizando un CMRR=90dB y diferentes
desbalances en la impedancia electrodo-piel simulados mediante resistores AZg=>5 kQQ,
10 kQ, 20 kQ, 40 kQ y 60 kQ. La corriente ip fue estimada de acuerdo a (HUHTA &
WEBSTER, 1973) resultando de 105 nA.

Para cada uno de los AZg, se determino la tension diferencial de salida Vip gy para la
mas alta Z¢ alcanzada (700MQ) y para una baja Z¢ (100Q). En cada medida la
impedancia de acoplamiento efectiva Zcg se calculd como Zcg=Vpgmi / ip, resultando
las medidas que se presentan en la Fig.3.10. Se observa que para AZg por debajo de
20kQ), la menor interferencia se produce para una baja Z¢ mientras que esta situacion
se invierte para AZg mayores de 40kC). Esto indica que el AZg cyic0 S€ €ncuentra entre
estos valores, es decir que para este caso es de unos 30 kQ.

2000

1500 .

G oAZE“OkQ\O
1= - 4

N 1000

T N AZe=20kQ i
7l Z%g ]
I AZe= 5k i
0 FETTT R AT TIT B PETTT] B ETTT

M | 1 PR M| PR
10 100 100k 1M 10M 100M 1G 10G
|Zcl, Q2

Figura 3.10. Medidas experimentales utilizando altas y bajas Zc para un AZ criico
de 30 kQ.

6.2. Registro de ECG.

Un segundo juego de experiencias se realizo adquiriendo sefiales de ECG reales. Dos
electrodos tipo “placa” de 12 Cm” se colocaron en los brazos derechos e izquierdo del
paciente, es decir conformando la derivacion I de ECG clinico. Previamente, la piel
fue preparada mediante abrasion con una lija suave, consiguiendo valores de AZg
menores de 200Q2. Esto fue verificado utilizando un método de medida de AZg que se
propone y detalla en el CAPITULO 4. Los distintos valores de AZg se produjeron
insertando resistores en serie con uno de los electrodos.

Se realizé un primer ensayo utilizando un CMRR de 90dB y manteniendo las mismas
condiciones que en el punto anterior (un AZg cyico de aproximadamente 30kQ.). Los
registros obtenidos para AZg=5kQ y AZg=60kQ) utilizando una alta (700 MQ) y una
baja Zc (100 QQ) se muestran en la Fig.3.11. Se observa aqui claramente que, para AZg
< AZg ciitico » €1 menor nivel de interferencia se consigue con una baja Zc , mientras que
si AZg > AZg criieo 1@ interferencia es menor utilizando una estrategia de alta Zc.
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Un segundo ensayo, con sefiales de ECG reales se realizo utilizando esta vez un
CMRR@50Hz de 105dB. Al aumentar el CMRR, de acuerdo a (3.15) el desbalance
critico decrece en igual proporcion. En este caso, el nuevo AZg i, resulta de
alrededor de 5kQ). Los registros obtenidos con altas y bajas Zc para AZg=200 Q y
AZg=5 kQ se muestran en la Fig.3.12. Como puede observarse, para AZg=~200Q (por
debajo de AZg cuiico), Una baja Zc conduce a un mejor rechazo de la interferencia de la
tension de linea, mientras que con un desbalance AZg de 5 kQ (proximo al valor
critico AZg ciiico), ambas estrategias muestran niveles de interferencia similares.

Zc=700MQ

AZe=5kQ)
Zc=100Q

05s.
AZe critoo~ 30kQ IO 5mV
Zc=700MQ
I
AZe=60k Zc=100Q2

Figura 3.11. Registros de ECG obtenidos bajo un Aze.criico & 30 kQ utilizando
altas y bajas Zc. Los trazos superiores corresponden a AZg=5
KQ<AZE criico , Y 10 inferiores a AZe=60 kO>AZE critico.

Zc=700MQ

AZ=200Q
Zc=100Q

05s.
I —|
AZE Criico = 5.5kQ 10.5 mV

Zc=700MQ
AZe=5kQ
Zc=100Q

Figura 3.12. Registros de ECG obtenidos bajo un Aze.critco = 5 kQ utilizando altas
y bajas Zc. Los trazos superiores corresponden a AZe=200Q2 <
AZE critico Y los inferiores a AZe=5 kQ ~ AZE critico.
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7. Conclusiones

El nivel de interferencia introducido por la red de distribucion (50Hz) en sistemas de
registro de biopotenciales que utilizan solo dos electrodos, es funcién de la
impedancia de entrada Zc que el A.B. presenta para tensiones de modo comiin. Esto
puede expresarse en funcion de una impedancia de acoplamiento efectiva Zcg, la cual
deber ser baja para reducir los efectos de esta fuente de interferencia.

Las mejores condiciones de medida, independientemente del valor de Zc, son: una alta
capacidad paciente-tierra (Cg), un bajo desbalance entre las impedancias de electrodo
AZg y altos valores de Ziso (impedancia de aislacion) asi también como de CMRR.
Todo esto contribuye a reducir Zcg, pero el valor 6ptimo de Zc no es obvio a partir de
la expresion analitica de Zcg.

El analisis de Zcg como una funcion de la variable compleja Zc muestra que el
moédulo minimo de Zcg se produce para valores extremos de Z¢ (esto es Zc nula o
infinita). Es posible definir un valor de desbalance critico AZg cyiico que es funcion del
CMRR del A.B., de Cy y de Ziso. Este parametro determina cual de las alternativas es
la mas adecuada para un caso particular. Los resultados del analisis previenen que
valores elevados, tanto resistivos como inductivos de Zc, deben evitarse porque
pueden conducir a imprevistamente altos niveles de interferencia.

Por otra parte, en las condiciones tipicas de medida, la dependencia de Zcg con Z¢ sélo
es significativa para valores tan elevados de Zc (centenas de MQ), que resultan
dificiles de implementar’. Se podria decir, que usualmente, una alta Zc o una baja Zc ,
ambas conducen a similares niveles de rechazo de la interferencia de red. Una Zc baja
tiene la ventaja de fijar reducidas tensiones de modo comun, admitiendo mayores
corrientes ip de acoplamiento al paciente y convirtiéndose con esto en una alternativa
atractiva y actual para mediciones de dos electrodos.

> Recordar que esta Z¢ se define a 50Hz. La capacidad de los cables blindados, la capacidad de
entrada propia de los A.B., asi también como las eventuales protecciones colocadas a la entrada
del mismo, hacen que sea dificil conseguir valores muy elevados de Z: a S0Hz.
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Capitulo 4: Determinacion Experimental del Modelo de EMI

1. Resumen

Para evaluar el comportamiento de un A.B., desde el punto de vista de su rechazo a
EMI de la tension de red, es necesario conocer las exigencias a las que esta sometido.
Para ello es necesario conocer el valor de los distintos elementos que componen el
modelo de EML

Por otra parte, el conocimiento, al menos aproximado de estos elementos, resulta util
para definir las especificaciones de disefio de un sistema de adquisicion de
biopotenciales y para estimar las relaciones Sefial/Ruido (SNR) esperables.

Los parametros de mayor importancia son las capacidades vinculadas al paciente: Cp y
Cs, las asociadas al amplificador: Csyp y Ciso, las impedancias de electrodo Zg, Zg, y
Zg; y en menor grado aquellas asociadas a los cables de conexion: Csyy, Cshp, Cri Y
C1,. En la literatura se reportan valores tipicos de estos elementos, pero en muchos
casos no son representativos la situacion real de un amplificador particular en ensayo.

Se disefiaron técnicas de medida especificas para determinar el valor de los parametros
del modelo de EMI, intentando en lo posible estimarlos en condiciones reales de
funcionamiento. En este capitulo se presentan los métodos de medida desarrollados y
resultados experimentalesl, los cuales permitieron verificar el modelo de EMI
propuesto en los capitulos previos.

' Se incluyen solo algunos resultados experimentales a fin de validar los métodos propuestos.
La idea no es generar datos estadisticos sino proporcionar métodos sencillos que permitan
estimar rapidamente lo parametros para condiciones particulares de medida.
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2. Estimacion de los elementos del modelo de EMI.

Como se mostrdé en CAPITULO 2, los efectos dominantes en cuanto a la interferencia
de la tension de la red son: la tension de modo diferencial debida a las corrientes de
desplazamiento i; acopladas a los cables de conexion y la transformacion de la tension
de modo comun V¢ en tension de modo diferencial producida en forma externa al
A.B. Para analizar estos dos mecanismos, el modelo de EMI puede reducirse al
esquema que se muestra en la Fig. 4.1

Linea 220V 50 Hz.

=Ce iz Y i
_Cu _CLZ _Csup
=y
| == 'L Zczﬁ}"' Zc1
Z c
| £3 omun T T:i°
Cstt Cshz é
== Ciso
T Ce Tierra
a

Figura 4.1. Modelo de EMI simplificado que contempla los elementos
dominantes.

Algunos de los elementos que componen este esquema, como las capacidades propias
de los cables blindados, la impedancia de aislamiento Ciso e incluso la capacidad
paciente-tierra Cg , pueden medirse utilizando técnicas estandar, por ejemplo con un
puente de impedancias o un multimetro con capacimetro.

Por otra parte, las impedancias vinculadas a la linea de 220V, asi también como las
impedancias de los eclectrodos, requieren de técnicas especialmente disefiadas. A
continuacion se proponen algunas estrategias para determinar el valor de estos
elementos.

2.1. Determinacion de Cz y Cp.

Estas capacidades son los principales elementos del modelo y forman parte atin de los
modelos mas simples de EMI para aplicaciones biomédicas. La determinacion Cg y Cp
es especialmente importante porque junto con Cigo ¥ Csyp , definen las tensiones de
modo comtn y modo aislante a las que estara sometido el A.B. (ver APENDICE 1).

Se han propuesto varios métodos para la estimacion de estas capacidades. Las técnicas
generalmente se basan en medir la tension paciente-tierra Vpy conectando impedancias
conocidas, usualmente un resistor Ry, entre paciente y tierra (ver Fig.4.2). Como se
mostrara a continuacion, el potencial del paciente resulta funcion de las capacidades
Cp, Cp y del valor de R; utilizado en cada una de las medidas. A partir de dos medidas
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de Vpo efectuadas con distintas Ry, es posible estimar los valores de Cp y Cg. (CRUMP
& COSENTINO, 1973) (PALLAS-ARENY & COLOMINAS, 1989).

El método que se propone en esta tesis, puede considerarse una extension del
propuesto por (CRUMP & COSENTINO, 1973). Su principal ventaja es que, bajo ciertas
condiciones, también puede utilizarse para estimar Csyp ¥ Ciso.

La técnica consiste en conectar un unico electrodo al paciente mediante uno de los
cables de conexion del equipo e insertar entre este cable y tierra un resistor variable
Ry Esto corresponde al esquema’ de la Fig.4.2 con la llave en la posicion “A”.

I

_ Linea 220V 50 Hz.

Csup

Comdn

<

Ciso

Tierra

T Cs R Vo
| | W 4

Figura 4.2. Esquema del circuito necesario para implementar el método
propuesto.

bt

En estas condiciones, el valor eficaz de la tensioén Vp , medida sobre el resistor Ry,
esta dada por:

Veo = >
\/l+(27z50HZ(CB +Cy)R,)

Graficando Vpo como funcidon de Ry en forma logaritmica, es decir confeccionando un
diagrama de Bode con Ry como variable independiente, resulta una curva como la
indicada en la Fig.4.3. Sus asintotas corresponden a:

si Ri—>0 |V = 220172750 C, R, (4.2)
: C,
si Ri—0 |V, =220V —L—, (4.3)
G +Cy

% En este circuito equivalente se desprecio la impedancia del electrodo, dado que se considera
mucho menor que R;.
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Para valores pequefios de Ry, la asintota es una recta de 20dB por década. Para valores
elevados de esta variable la tension Vpo se vuelve constante. El valor de Rp
correspondiente al “codo” esta dado por:
1
R = 4.4)
Fe T 27250HZ(C, + Cy )

Como puede observarse en (4.2), la pendiente’ de la curva para R, “pequefios”,
permite determinar Cp. A partir del valor que adopta Vpo para elevadas Ry y utilizando
el Cp obtenido previamente, se determina finalmente Cg. De este modo, las
capacidades Cp, Cp pueden estimarse en forma simple a partir de las asintotas dadas
por (4.2) y (4.3), las cuales pueden obtenerse graficamente o, disponiendo de
capacidad de computo, a partir de un ajuste entre los datos experimentales y la
expresion (4.1).

Es importante notar que este método permite estimar la capacidad Cy solo si se
dispone de medidas de Vp correspondientes a valores de Ry superiores a Ry cogo. De 10
contrario, la curva obtenida no contendra informacion sobre Cy sino Ginicamente sobre
Cp (los valores de Ry no serian lo suficientemente altos para observar el codo de la
curva). Considerando que la capacidad Cp adopta normalmente valores mayores a
100pF, resultan Ry .4, de aproximadamente 30MQ; es decir que una R; de algunos
cientos de MQ), sera suficiente para obtener buenas medidas de Cg.

[Vpo| (log)

TR SRR N

RLcopo =[2712I50(CB+CP)]'1 R. (log)
Figura 4.3. Tension Vo (Paciente —Tierra) como funcion del valor del resistor RL.
2.2. Determinacion de Ciso y Csup.

El mismo método expuesto en el punto anterior es aplicable para medir Ciso y Csup.
La llave indicada en la Fig.4.2 debe colocarse en la posicion “B” y la tension Vpg
estara dada por:

Vo = >
\/1 +(2750Hz(Cyg + Cyrp ) R )

3 Si el analisis se realiza a partir del grafico log-log la pendiente de la asindota de bajas Ry
siempre serd de 20dB por década. El valor de Cp define el “desplazamiento” vertical de esta
recta.
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Las asintotas se transforman a:

SiRL—0 |V,|=220V-2750Hz- Cy,p R, (4.6)
1 C1SUP
SiR—>© |V|=220V—3L— | 4.7)
C'SUP + CISO

y el valor de Ry correspondiente al “codo” queda dado por:

R 1
B 2250HZ(Cyp + Cgo)

(4.8)

En algunos casos, por ejemplo en pequefios amplificadores alimentados mediante
baterias, el término CsyptCiso puede ser de solo algunos pF y la capacidad Ciso es
dificil de determinar. Los valores de Ry o4 resultan del orden de los GQ demandando
valores de Ry tan altos que no pueden ser implementados.

2.3. Resultados Experimentales.
2.3.1. Resistor Variable y Medidor de V.

Para implementar el método descrito previamente, es necesario disponer de un resistor
variable en un amplio rango de valores, digamos desde centenas de k(2 hasta algiin
GQ. Resistores de tan elevado valor no son tecnologicamente simples de implementar.
Por esto, se optd por simular el resistor mediante un circuito tipo bootstrap como el
que se muestra en la Fig.4.4, el cual permite simular resistores de valor elevado
utilizando resistores de valor moderado.

Figura 4.4. Circuito bootstrap utilizado para simular resistores de valor elevado.

Como se muestra en el analisis del APENDICE 4, dentro de ciertas limitaciones,
impuestas por la tension de offset y el ruido propio del A.O, la resistencia equivalente
que este circuito presenta entre los terminales H y L, esta dada aproximadamente por:

RL = Rl 'Rz/R3 (4-9)
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Para simular un resistor R; variable se adoptdé como componente de ajuste Rs.
Seleccionando distintos valores de R; mediante “jumpers”, fue posible obtener valores
de R_ entre IMQ y 1GQ). Para las medidas que requirieron resistores R menores de
1MQ, se utilizaron resistores “reales”.

2.3.2. Capacidades propias del sistema de medida.

En primer lugar, para verificar las posibilidades de medida del sistema implementado,
se determinaron las capacidades propias del circuito respecto de la linea de
distribucion (Cp) y respecto de tierra (Cg). Para ello, simulando el gabinete de un
instrumento biomédico, se monto el circuito en una caja metalica de aproximadamente
10x10x7 cm sin conectar ningin elemento al terminal “H” tal como se muestra la
Fig.4.5.

En estas condiciones, se relevo la tension Vpg en funcion de R obteniéndose la curva
que se muestra en la Fig.4.6. Realizando un ajuste contra la expresion (4.1) se
encontr6 que corresponde a capacidades4 Cp0=0.015pF y Cg¢=10pF.

Linea

CP.0=

Ceo|

Figura 4.5. Circuito utilizado para determinar las capacidades propias del sistema
de medida.

Estos valores determinan el alcance del método. Para que el mismo sea aplicable, las
capacidades a medir deben ser al menos comparables a las propias del sistema de
medida. Como se verd mas adelante, el método es perfectamente aplicable a un
entorno biomédico donde las capacidades referidas a la linea de distribucion (Cp, Csyp)
en general son de al menos décimas de pF. Una situacion limite puede producirse en la
determinacion de Cigo, porque considerando un amplificador pequefio, esta capacidad
puede ser de solo algunos’ pF. En cuanto a la medicion de Cpg, ésta no acarrea ningan
problema porque usualmente su valor es de al menos alguna centena de pF.

* Parte de la capacidad Cy medida es aportada por la capacidad de entrada Cpy del A.O
utilizado (LF353) que posee una Cyy de unos 3-4pF. El resto es atribuible a la capacidad entre
el circuito, construido sobre un PCB de 4x7 cm, y tierra (gabinete).

3 En este caso Cigo sera detectable por el sistema de medida, aunque tendra asociada un error
importante.
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10— T

Vro [Volts]

L Cr0=0.015pF i
001k Cro=10pF 4
0.001 N AN NN
1MQ 10MQ 100MQ 1GQ
RL [Q]

Figura 4.6. Datos experimentales correspondientes a las capacidades propias del
sistema de medida. En linea llena se indica la curva de acuerdo a
(4.5) correspondiente a Cp.0=0.015pF y Cs.0=10pF.

2.3.3. Capacidades al paciente.

Para determinar estas capacidades se repitio el procedimiento descrito en el punto 2.1
utilizando la llave de la Fig.4.2 en la posicion “A” con el paciente conectado. Los
resultados experimentales, correspondientes a un paciente proximo a una mesa de
trabajo (con un importante nivel de EMI) se muestran en la Fig.4.7. En este grafico se
consignan 3 medidas que corresponden a:

1. Paciente sentado en una silla aislada con sus pies en alto.
2. Paciente parado.

3. Paciente sentado en una silla aislada con sus pies apoyados en el piso.

10F

Vpo [Volts]

(=1
[N

0.01 M
100kQ 1MQ

10MQ 100MQ 1GQ

Ru [©]

Figura 4.7. Determinacion experimental de las capacidades Cp y Cs. Las medidas
experimentales indicadas con cuadrados corresponden al paciente
sentado con pies en alto, las indicadas con circulos al paciente de pie
y con triangulos al paciente sentado con pies en tierra.

Enrique M. Spinelli - Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 49



Capitulo 4 - Determinacién Experimental del Modelo de EMI

Se observa que con el paciente sentado con o sin sus pies apoyados en el piso, la
asintota de baja Ry (que depende de Cp) es la misma, es decir que se mantiene el valor
de Cp. Por otra parte, el valor que adopta Vpo para altas Ry (asintota de alta Ry) , es
menor cuando los pies estan apoyados en el piso. Esto muestra que al levantar los pies
e incrementar la separacion paciente-tierra, decrece el valor de Cg.

Las medidas se efectuaron sobre dos pacientes y para cada caso se ajustaron los
valores de Cp y Cy obteniéndose los resultados que se presentan en la Tabla 1.

Sentado. Sentado. Parado.
Pies en tierra Pies en aire
S.G Cp=4.5pF Cp=4.5pF  Cp=5.8pF
Cg=160pF Cg=100pF Cp=165pF
F.V Cy=3.0pF Cp=3.0pF  Cp=3.8pF
Cg=255pF Cg=105pF Cp=265pF

TABLA |. Valores de Cp y Cs obtenidos en forma experimental para dos sujetos y
para distintas condiciones de medida.

Ambos pacientes son de similar contextura, la diferencia apreciable en Cy para la
condicion “pies en tierra” es atribuible diferencias en el calzado.

2.3.4. Capacidades propias del amplificador de biopotenciales.

Para determinar las capacidades asociadas propiamente al amplificador, se utilizé el
esquema de la Fig.4.2, pero esta vez con la llave en la posicion “B”. Los resultados
experimentales, que se muestran en la Fig.4.8, permitieron determinar las capacidades
Csup ¥ Ciso de un pequefio amplificador alimentado a bateria (sin sus cables de
conexion) que resultaron: Cgyp=0.12pF y Ciso=13pF. Como el valor de Ciso es
reducido, es necesario desafectar la capacidad Cg, propia del sistema determinada en
el punto 2.3.2, resultando Csyp =0.12pF y Ciso=3pF.

0 T

Csur=0.12pF
Ciso+Cpo=13pF

Vo [Volts]

0.015

0.001 N R . R
1MQ 10MQ 100MQ 1GQ

R [Q]

Figura 4.8.Datos experimentales correspondientes a las capacidades propias del
amplificador Csup y Ciso.
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2.4. Capacidades de acoplamiento a los cables de conexion.

Si bien esta medida no tiene sentido practico, pues utilizando cables blindados es muy
facil neutralizar los efectos de estas capacidades, se intentd igualmente determinarlas a
fin de estimar la interferencia esperable en caso de utilizar cables sin blindaje.

Estas capacidades resultan simples de medir porque, como se analizo en el CAPITULO
2, sus efectos son dominantes frente a los demas mecanismos de interferencia. Las
corrientes i inducidas por la linea de 220V a los cables, pueden determinarse
utilizando el esquema que se muestra en la Fig.4.9. (HUHTA, 1973). Para su
implementacion solo se requiere de un osciloscopio.

Linea 220 V; 50 Hz

L

CL

Vpo

Ro

Figura 4.9. Esquema del método de medida de las capacidades a los cables de
conexion.

En el circuito de la Fig.4.9, la tension Vp, esta dada por:

Vio =1, - R, . (4.10)

_Zro . (4.11)

Los efectos de este mecanismo de interferencia estan directamente relacionados a esta
corriente; si interesara conocer la capacidad Cy, la misma puede estimarse a partir de
iL segun:

e P (4.12)
2750Hz-220V

2.4.1. Resultados Experimentales.

Para implementar este método, tal cual sugirieron Huhta y Webster (HUHTA &
WEBSTER,1973), como resistor Ry puede utilizarse directamente la impedancia de
entrada propia del osciloscopio con el cual se efectiian la medidas de Vpo. En general,
esta impedancia de entrada es de IMQ en paralelo con unos 20pF y a la frecuencia de
red (50 Hz) puede considerarse resistiva pura.
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Con el fin de validar el método, se realizaron medidas utilizando distintos valores de
Ro. En la Fig.4.10 se muestra la tension Vpo obtenida utilizando resistencias Ry de
100k€2, 430kQ2, IMQ y 3MQ sobre un cable sin blindaje de 1 metro de longitud.

Se realizaron dos ensayos: el primero apoyando el cable sobre una silla y el segundo
manteniéndolo extendido y suspendido® . En el primer caso, del ajuste de los datos se
obtiene una i;=61nA (C ~0.9pF/m), mientras que en el segundo la corriente i resulta
de 21nA (Cr~0.3pF/m), es decir sensiblemente menor. Esto sugiere que, en caso de
utilizar cables sin blindaje, es muy recomendable intentar que éstos no apoyen sobre
ninguna superficie de area importante.

La dispersion entre muestras es baja (menor del 1%) y por lo tanto una tinica medida
es suficiente para determinar 7.

200 ; . . . ; ,L
160l i=6tnA 7
Ci=0.9pE "
= 120 s~
é ////
2 7
= 8 7 =210
- e Ci=0.3pF __———"
40F //// ///// o~
L //6/ ’/,D/’////
oLRZ-——"" . . . .
0.1 05 10 15 20 25 3.0
Ro [MQ]

Figura 4.10. Determinacion de la capacidad linea cable C. para dos geometrias
distintas.

2.5. Medicion de la capacidad propia de los cables de conexion.

Las capacidades definidas entre el conductor central y la malla de los cables de
conexion, denominadas Csy; v Cspp en el modelo de Fig.2.1, pueden medirse
facilmente con instrumentos estandar como un puente de impedancias o con un
multimetro con medidor de capacidad. Se midieron cables blindados de uso comin en
audio con un puente RLC resultando capacidades entre 200 y 300pF/m.

2.6. Medicion del desbalance entre las impedancias de electrodo.

Segun se mostro en el CAPITULO 2, debido al efecto “divisor de potencial”, el
desbalance entre las impedancias de la interfase electro-piel degradan
significativamente el rechazo a la tension de linea. Este efecto produce una tension
diferencial de entrada dada por:

v A (4.13)

Vioem =Vem

C

6 Como si el cable fuera el hilo de una plomada de albaiiil.
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siendo:
_ZutZy

Z. 5

D AZ =7, —Zy, (4.14)

Como se observa en (4.13), es mas importante conocer el desbalance AZg que el valor
de cada una de las impedancias.

Para evitar problemas producidos por la interferencia de la tension de red, los equipos
comerciales no miden las impedancias de los electrodos a 50 Hz sino a frecuencias por
encima o por debajo de esta frecuencia. Usualmente se inyecta una corriente conocida
y se mide la tension que esta produce sobre la impedancia de electrodo. Esta técnica
permite saber si algiin contacto es defectuoso pero no permite conocer con precision el
desbalance AZg a 50Hz, por ejemplo para evaluar un nuevo disefio de un A.B.

Existe un ingenioso método propuesto por Grimbergen en (GRIMBERGEN, 1992) que
utiliza la propia tension de linea como fuente de corriente. Esta técnica permite medir
cada una de las impedancias de electrodo por separado, pero la determinacion del
desbalance entre ellas implica realizar dos mediciones de impedancias (parte real y
parte imaginaria) y calcular su diferencia. Esto, si bien es posible, es al menos
€ngorroso.

En esta tesis se propone un nuevo método, basado en el propuesto por (GRIMBERGEN,
1992), que permite efectuar la medida del desbalance AZg a la frecuencia de red en
forma directa.

El método se basa en la aplicacion de la ecuacion (4.13). Si se consigue que la
interferencia por “efecto divisor de potencial” sea dominante (esto es utilizar una Zc
relativamente baja, ademas de cables trenzados y blindados para evitar otros
mecanismos de interferencia), la tension de EMI (50Hz) presente a la salida se
correspondera a la expresion (4.13). Es decir que sera inversamente proporcional a Zc
y directamente proporcional a la tension de modo comin Vcy y al desbalance AZ.
Despejando AZg de (4.13) se obtiene:
Vibemi *Zc

Az Vi (4.15)
VCM

E

Teniendo en cuenta que las variables involucradas en (4.15) son de tipo complejo, el
modulo de AZg resulta:

|AZE| _ |ViD.EMI||ZC| (4.16)

|CM

En esta expresion se observa que conociendo Z¢ , es posible estimar |[AZg| midiendo
[Voemil ¥ [Vem|- El método también puede adaptarse para determinar parte real e
imaginaria’ de AZg, pero esto usualmente no es de gran interés y no se justifica la
complejidad adicional®.

" Esto implica medir ademas la fase relativa entre Vip.em1 v Veum.

¥ La medicion de los modulos puede hacerse con un simple multimetro de mano, mientras que
la medicion de fase relativa requiere necesariamente de un osciloscopio.
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En la Fig. 4.10 se muestra el circuito utilizado para implementar la técnica propuesta.
Este circuito incluye dos resistores Rc cuya funcidon es asegurar una impedancia de
modo comin Z: bien definida. Estos resistores deben ser de valor suficientemente
elevados para que la aproximacion lineal implicita en (4.10) sea aceptable (ver
APENDICE 2) y no demasiado elevados para asegurar que el “efecto divisor de
potencial” sea dominante. Rc = 9.1MQ es un buen compromiso, al mismo tiempo que
limita la corriente de falla al paciente (si este tocara Linea, es decir 220V) por debajo
de los 50 pA establecidos por la norma IEC601°.

La tension Vp g se obtiene mediante un amplificador de instrumentacion, y la tension
de modo comun partiendo el resistor Rg que define la ganancia del I.A. Para reducir
ruido de alta frecuencia, se incluyeron filtros pasabajos para Vip y Ve con frecuencias
de corte en 100Hz

Power Line 220V 50 Hz.

= Cp
ip Rc=480 Q
Rc=9.1 MQ
ZE1
o— 1o )
Rg/2
ViD.EMI/I\ anan_ | INA 111 é —o Ap-Vipemi
— T Re/2 LPF 100Hz
Ze2
Rc% ch _ Z o Vew
L 1— LPF 100Hz
T Cs
7

Figura 4.10.Esquema del sistema propuesto para medir desbalances en las
impedancias electrodo-piel.

El circuito de la Fig.4.10 corresponde a un sistema de medida no-aislado. El método
también puede aplicarse a sistemas aislados, pero en este caso las tensiones Vcy seran
sensiblemente menores y se requiere amplificar también Vey. Ademas, deben
utilizarse instrumentos flotantes.

Como puede advertirse en la Fig.4.10, un amplificador estandar puede facilmente
adaptarse para realizar esta medida. De hecho, para tomar las medidas que se muestran
a continuacion, se utilizé uno de los amplificadores desarrollados en esta tesis sin mas
modificacion que incluir los resistores Rc a fin de degradar su impedancia Z.

2.6.1. Resultados Experimentales.
Para validar el método propuesto se realizaron varios ensayos; algunos utilizando

desbalances |AZg| conocidos (“phantom”) y otros sobre impedancias de electrodo
reales.

? La normas de los EEUU son algo més estrictas y admiten solo hasta 10 pA. De todos modos,
este circuito es para ser utilizado en experiencias de laboratorio y no para equipos médicos.
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Medicion de desbalances conocidos.

Para esta prueba, se coloco un tnico electrodo sobre el paciente y se insertd un resistor
en serie con una de las entradas del A.B. segiin se muestra en la Fig.4.11. De este
modo, el desbalance |AZg| estd dado precisamente por el mencionado resistor.

AZE

Ze EY%V:

Figura 4.11. Esquema utilizado para simular desbalances AZe conocidos.

Se midieron la tensiéon de modo diferencial (Vipgwmi) v la de modo comun (Vey)
utilizando como AZg resistores de metal-film al 1% de 10kQ y 20kQ. A fin de
verificar la relacion enunciada por (4.16), se efectuaron mediciones para varias Vey.
Los distintos valores de Vcy se obtuvieron modificando la capacidad Linea-Paciente
Cp tocando al paciente, poniéndolo en contacto con objetos de area importante (una
mesa) y acercandolo a un conductor aislado conectado a la tension de linea (220V).

Los resultados obtenidos se muestran en la Fig.4.12. Como puede observarse, los
puntos experimentales siguen muy aproximadamente la relacion lineal predicha por
(4.16) (indicada en linea punteada).

14
12} P
AZe=20kQ -7
10} e
E 8r ///A
o s
> // -
- ,‘ -
6 e AZe= 10k _-2°
4 ,A/ o”/’
//’ ’,/O/o'
2 ,///,—o/’
0 =" N N
0 1 2 3 4 5 6
Veu [V]

Figura 4.12. Relacién entre tensiones de interferencia de modo comun y modo
diferencial para AZe de 10kQ 20 kQ2. Los datos experimentales
estan indicados con simbolos y las curvas teédricas en linea
punteada.

Medicién de desbalances en impedancias electro-piel.

Para medir AZg reales, es decir entre impedancias electrodo-piel; en primer lugar se
utilizaron dos electrodos tipo “placa” de 12 cm® que fueron colocados en los brazos
derecho e izquierdo (derivacion I de ECG). Las medidas experimentales, las cuales se
presentan en la Fig.4.13, determinaron un AZg de 4.4 kQ.
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Se efectud un segundo ensayo reemplazando uno de los electrodos por uno de tipo
“copa”, de los utilizados habitualmente en ECG para las derivaciones precordiales. En
este caso, el desbalance resultdo de 36kQ2: un valor significativamente mayor al caso
previo donde ambos electrodos eran similares.

Todas las medidas fueron realizadas luego de 15 minutos de ser aplicados los
electrodos. Para determinar Vip vy v Vewm se utilizo un osciloscopio digital (Tektronix
TDS3012) en modo “promediacion” disparado por linea. Esto permite eliminar la
sefnal de ECG que podria influir en las medidas si la tension Vip gy fuera muy baja. De
todos modos, consiguiendo una Cp elevada (por ejemplo tocando al paciente) Vip gy €8
normalmente suficientemente alta como para permitir efectuar la medida con un
simple multimetro.

En ambos ensayos, la desviacion estandar entre medidas resultd de alrededor del 1%.
Esta baja dispersion implica que una tnica medida es suficiente para determinar AZg.

3 e
L o )
//0
g ol MZe=44kQ o7 ]
o o
S ///
1+ e ]
P
oL . . . . .
0 1 2 3 4 5 6
Vem [V]

Fig. 4.13. Medidas experimentales para dos electrodos tipo “placa” de 12 cm2.
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Figura 4.14. Medidas experimentales utilizando un electrodo tipo placa y uno tipo
“COpa”.
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2.7. Medicion de las Impedancias de Entrada de Modo Comuin.

Siguiendo un método similar al anterior, también es posible determinar la impedancia
de modo comiin Z¢ de un amplificador. El método propuesto se basa en el circuito que
se muestra en la Fig.4.15. Un generador de modo comun V¢ es aplicado a la entrada
de un amplificador diferencial con un desbalance AZg conocido entre sus entradas.

AZe
—WA

G G- Vo

+
Vewm Zc Zc

Figura 4.15. Esquema utilizado para determinar la impedancia de entrada para
tensiones de modo comun de un A.B.

De acuerdo al analisis presentado en el APENDICE 2, la tension diferencial presente a
la entrada del amplificador, estara dada por:

AZ,

V.=V (4.17)
iD M ZC
Despejando Zc resulta:
AZ
Z. =V, , E (4.18)
iD

Entonces, fijando AZg y Veu , €s posible estimar las impedancias Zc midiendo Vip.

2.7.1. Resultados Experimentales.

Para conocer la dependencia de la impedancia de modo comtin Z¢ de un A.B. con la
frecuencia, se utilizé un generador de funciones para Vcy , a fin de realizar un “barrido
en frecuencia”. Para cada una de las frecuencias utilizadas, se midi6é la tension
presente a la salida del amplificador, se la refiri6 a la entrada y se determiné la Z¢
correspondiente a cada frecuencia mediante (4.18).

El resultado final de un ensayo sobre un amplificador tipo bootstrap que se analizara
en el CAPITULO 6, se muestra en la Fig.4.16. Este amplificador permite neutralizar al
menos parcialmente la capacidad de entrada de los A.O. y por eso el interés de
determinar su Z¢ con precision. En general, es la capacidad de entrada de los A.O.
quien limita la Z¢ a algunos pF, imponiendo un limite de tipo “tecnoldgico”. En este
caso, la Zc@50Hz resulto de 700MQ2 (800MQ en paralelo con 2.2 pF).
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1000MQ
/ N
A
| C=5.2pF | \
N
100MQ
L. N
>
10MQY
10Hz 100Hz 1kHz

Figura 4.16. Impedancia de modo comun de un A.B. determinada segun el
método propuesto. En linea puntada se indica la impedancia
correspondiente a su capacidad de entrada (Cin=5.2pF).

3. Conclusiones.

Los elementos que componen el modelo EMI de un sistema de adquisicién de
biopotenciales pueden determinarse en forma experimental

Se presentaron métodos originales para la determinacion de las capacidades Cp, Csg,
Csup ¥ Ciso, para el desbalance AZg entre las impedancias de electrodo y para la
impedancia de entrada de modo comiin Z.

Los métodos propuestos para la estimacion de estos elementos, permiten hacerlo en

condiciones de operacion reales. Las experiencias realizadas permitieron validar el
modelo de EMI introducido en los capitulos previos.
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Capitulo 5: Topologias apropiadas para amplificadores de
biopotenciales.

1. Resumen.

En sistemas de tres electrodos, las principales condiciones que debe cumplir un A.B.
son una alta impedancia de entrada Z¢ para sefiales de modo comun y un alto CMRR.
En algunas aplicaciones, por ejemplo EEG o ECG de alta resolucion, también es
importante conseguir un muy bajo nivel de ruido.

Por otra parte, como se mostrdé en el CAPITULO 3, los sistemas de dos electrodos
presentan caracteristicas distintas y distintivas y una baja Z¢ resulta ser conveniente.

Teniendo en cuenta estos aspectos, en este capitulo se analizan las topologias mas
apropiadas para implementar Amplificadores para Biopotenciales utilizando
amplificadores operacionales.

La topologia del A.B. también debe ser acorde a la configuracion utilizada para la

conexion de los electrodos. Se analizan aqui los casos mas usuales que corresponden a
las configuraciones “bipolar” y “monopolar”.
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2. Amplificadores Diferenciales.

Un amplificador para biopotenciales, es basicamente un amplificador diferencial.
Como las sefiales bioeléctricas se definen como diferencias de potencial entre dos
electrodos, un A.B. debe tener necesariamente una entrada de tipo diferencial. Su
salida puede ser también diferencial, resultando un amplificador F-D: Fully-
Differential (entrada y salida diferenciales), o con salida respecto a masa, es decir S-E:
Single-Ended. En la Fig.5.2. se muestran esquemas de ambos tipos de circuitos.

Vip ©— Goo, Goc [ Vo Vip ©— Gop, Goc [

Vic Gcp, Gee Vic Gep, Gee Vo

o— Lo Ve o— i

Figura 5.1. Tensiones de entrada y salida en una red Diferencial. (a) Circuito con
entrada y salida diferenciales (F-D: Fully-Differential) y (b) Circuito
con salida respecto de masa (S-E: Single-Ended).

En los circuitos F-D, tanto en su entrada como en su salida coexisten sefiales de modo
comtn y de modo diferencial. Entre estas sefiales pueden definirse 4 funciones de
trasferencia que conforman la denominada matriz de ganancias del amplificador. Los
elementos de esta matriz se definen segun:

G = Vo _ salida m. diferencial
DD — - . .
V. entrada m. diferencial
iD
Vie=0
G = Voo _ salida m. diferencial
DC - ,
Vi - entrada m. comin (5.1
G = V. _ salida m. comin
ChD — - . .
Vi entrada m. diferencial
Vie=0
Ve salida m. comin
Gee = = -
Ve entrada m. comun
Vip=0

Los elementos de mayor importancia son: la ganancia Gpp para sefiales de modo
diferencial, la ganancia cruzada Gpc relacionada con las transformaciones de modo
comun a modo diferencial que ocurren dentro del amplificador, y Gcc que determina
la propagacion del modo comun a través del amplificador.

En un amplificador S-E, uno de sus terminales de salida esta fijo al potencial de masa

y no tiene sentido su tension de salida de modo comun V¢, pues coincidiria con la de
modo diferencial V,p. En este caso solo se definen las ganancias Gpp y Gpc.
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Existen varios factores de mérito para amplificadores diferenciales, el mas importante
es el Rechazo de Modo Comun CMRR definido como:

CMRR = oo (5.2)

DC
3. Configuraciones “bipolar” y “monopolar” en sistemas de tres electrodos.

En un sistema de adquisicion de biopotenciales multicanal, los electrodos pueden
conectarse de distintas formas para definir las diferencias de potencial a capturar. Las
configuraciones mas usuales son la “bipolar” y la “monopolar”.

El término “bipolar” se utiliza para denominar a aquellos sistemas que registran las
diferencias de potencial entre dos electrodos tomados de a pares. Por otra parte, la
configuracion “monopolar” registra los potenciales de los distintos electrodos respecto
de uno particular tomado como referencia (WEBSTER, 1992)(ROLFE, 1983). Como
puede advertirse, la denominacion de estas configuraciones no esta relacionada con la
“polaridad” de las sefiales sino con la forma en que se definen las sefiales de interés.

En la Fig.5.2. se muestra el conexionado de un sistema de 4 canales de entrada para
realizar registros de tipo bipolar (a) y uno de tipo monopolar (b). En EEG, la
configuracion bipolar proporciona una mejor resolucion espacial, pues los electrodos
correspondientes a cada canal pueden colocarse muy proximos entre si, mientras que
la monopolar presenta la ventaja de utilizar un menor numero de electrodos. Cada uno
de estos casos requiere un disefio especifico del amplificador de biopotenciales.

Eso—+ Es o—+
I.A Vo LA Vos
E7 o—- ——
Es o——+ Es o +| A
Ee LA Vo3 s Vos
+
I.A
+
A

Eso—+ E, o v
Es 1A Vo2 o 02

Ezo—+ E1 o

Vo1

E1 o——- Erero

Eoo—‘|7 Eo 0?7
b

=

Figura 5.2. Configuracién de electrodos (a) Bipolar y (b) Monopolar.

3.1. Configuracion Bipolar.
En este caso el sistema de adquisicion multicanal se forma por la simple adicion de

amplificadores independientes entre si y el disefio de cada uno de ellos puede
realizarse por separado.
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Existen varias topologias para implementar este tipo de amplificadores. Tal vez la mas
apropiada es el amplificador F-D de dos A.O que se muestra en la Fig.5.3. Este
circuito presenta una alta Zc, un bajo nivel de ruido y un alto CMRR sin requerir
componentes apareados.

También existen alternativas con salida S-E, como el amplificador de instrumentacioén
“clasico” de 3A.0.(Fig.5.4) o el de 2A.0. (Fig.5.5). Ambas configuraciones proveen
una alta Z¢ y un bajo nivel de ruido, pero para conseguir altos CMRR, requieren
asignar una alta ganancia al amplificador: algo que no siempre es posible en presencia
de los potenciales de DC que se producen en la interfase electrodo-piel.

Figura 5.5. Amplificador de Instrumentacion de 2 A.O.

A continuacion, se presenta un analisis detallado de las principales caracteristicas de
cada una de estas topologias.
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3.1.1. Amplificador Fully-Differential de 2 A.O.

Este amplificador, que se muestra en la Fig.5.3, tiene tanto su entrada como su salida
diferencial (F-D). Los circuitos F-D presentan varias ventajas:

1. Los rangos de entrada y de salida son el doble que los correspondientes a un
circuito S-E. Por ejemplo, en un amplificador con salida S-E alimentado con V¢,
la amplitud maxima de salida es V¢, mientras que para uno con salida diferencial
es de 2V¢c : un borne de salida puede tomar el potencial +V¢c y el otro —Vcc. Este
mejor aprovechamiento de la tension de alimentacion por parte de las estructuras
F-D, las hace especialmente atractivas para la implementacion de amplificadores
alimentados a bateria, donde la tension de alimentacion es un recurso e€scaso.

2. Los convertidores analdgicos-digitales actuales de alta resolucion generalmente
poseen entrada diferencial. Si se utilizan circuitos F-D, los mismos pueden
conectarse en forma directa al ADC sin requerir etapas de adaptacion.

3. Tienen altos CMRR. Por ejemplo, asegurando que no existan conexiones a masa,
su CMRR es idealmente infinito (ver APENDICE 5). Esto permite conseguir muy
altos CMRR en amplificadores de varias etapas, siempre y cuando todas ellas sean
F-D. Uno de los desafios de esta configuracion es conseguir una correcta
propagacion de la tension de modo comun sin incluir elementos a masa, es decir
manteniendo una estructura perfectamente flotante.

4. Dado que tanto las sefiales de entrada como de salida se definen como diferencias
de potencial entre dos nodos, el potencial de masa no tiene incidencia alguna. Esto
relaja mucho el disefo del circuito impreso, dado que las diferencias del potencial
de masa en distintas partes del circuito seran rechazadas como sefiales de modo
comun (ver Fig. 5.6).

Figura 5.6. Interferencia por Impedancias Compartidas en la conexién de masa.
(a) Circuitos F-D y (b) Circuitos S-E.

Una desventaja de las topologias F-D es que para implementar un circuito F-D se
requieren mas A.O. que para el caso de su contraparte S-E. (CASAS, 1996).

Los circuitos de tipo F-D son muy aconsejables y mas aun en las primeras etapas. En
el caso que el convertidor ADC posea una entrada de tipo S-E (hoy en dia solo
pequefios microcontroladores poseen este tipo de entrada'), Es conveniente realizar la
conversion de diferencial a S-E en las tultimas etapas donde el nivel de sefial es
significativo.

' Los convertidores ADC de alta resolucion actuales (estamos hablando de 18-24 bits y del afio
2004) son de tipo sigma-delta poseen casi exclusivamente entrada diferencial.
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Funcionamiento del Circuito.

A partir del circuito de la Fig.5.7, considerando A.O. ideales, se encuentra que la
corriente sobre R, esta dada por:

VuV (5.3)

Esta corriente iy, producira una tension diferencial de salida V,p segtn:
Vip =ixi (R +R, +Ry) . (5.4

0.

Reemplazando (5.3) en (5.4) resulta:

R +R,+R,
Vi =(V;H _ViL)' : R2 2 : (5.5
1
si R,=R’, , (5.5) puede escribirse como:
Voo =V -(1+2R,/R) . (5.6)

De donde se obtiene que la ganancia Gpp de este circuito para sefiales de tipo
diferencial esta dada por:

Gpp =1+2R, /R, . (5.7)

A partir de (5.3) se observa que ir;, que es la Unica corriente en el circuito, depende
exclusivamente de la tension diferencial de entrada y por lo tanto, no habra corrientes
relacionadas con la tensiéon de modo comun Vic. Esto tiene varias consecuencias
agradables: la ganancia Gpc (salida diferencial / entrada de modo comun) sera nula, la
ganancia G¢c (salida modo comun / entrada de modo comun) sera unitaria y el CMRR
resultara idealmente infinito.

Gy =0 ; G =1 (5.8)

Vic

Figura 5.7. Amplificador F-D de dos A.O.
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Rechazo de Modo Comun.

Si se considera que los A.O. tienen un determinado CMRR, la ganancia Gpc no sera
nula como se concluye a partir del modelo ideal utilizado en el punto previo, pero si es
muy baja, dando lugar a muy altos CMRR.

El CMRR de este circuito no depende de los desbalances que pudieran presentar los
resistores, siendo esta una de sus principales ventajas. Como se muestra en el
APENDICE 6, el rechazo de modo comun depende exclusivamente de las diferencias
entre el CMRR de cada uno de los A.O. que lo componen segun:

CMRR'=C,-Cy, - (5.9)

Este circuito permite obtener elevados CMRR (de unos 110dB o mas) alin en el caso
de utilizar A.O. de propositos generales.

Ruido Equivalente a la Entrada.

Esta topologia también presenta muy buenas caracteristicas en cuanto a su ruido
propio. El ruido total referido a la entrada esta determinado principalmente por el
ruido de los A.O. que lo componen y es aproximadamente (APENDICE 6):

e =2-e, . (5.10)

Siendo e;z0 la tension de ruido equivalente de un A.O.

3.1.2. Amplificador de Instrumentacién de 3 A.O.

Este I.A. estd compuesto por dos ectapas. La primera de ellas consiste en un
amplificador F-D de 2 A.O. y la segunda es un amplificador de diferencia que
proporciona una salida S-E (Fig.5.8).

ETAPA 1 ETAPA 2

Figura 5.8. Amplificador de Instrumentacion de tres A.O.
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o— —
Vic:Vip Goor1, Goet Gop2, Goc2 —oV/, = Vyp
o—oH —

Figura 5.9. Esquema del Amplificador Multietapa de la Fig. 5.8. Cada unas de las
etapas puede caracterizarse mediante su matriz de ganancias.

La ganancia de modo diferencial total del I.A. Gppt estd dada por el producto de las
ganancias individuales de cada etapa:

GDD.T = GDDIGDDZ . (5.1 1)

Si se aplica una sefial de entrada de modo comin Vic, la tension de salida V, estara
dada aproximadamente por:

Voo =Vic " Gpe1Gppr +Vie  GearGpes - (5.12)

y la ganancia cruzada Gpc.rdel amplificador compuesto resulta:
Goer = GoeiOppn + GeciOper - (5.13)
Para conseguir un elevado CMRR es deseable que Gpc 1, dada por (5.13), sea lo menor

posible. Para su calculo se requiere conocer Gpc; y Gpeo. La ganancia Gpc, de la
segunda etapa (ver APENDICE 8) esta dada por:

__ 4t Gy , (5.14)
1 + 1/(;DDZ CAO3

DC2

siendo ¢ la tolerancia relativa de los resistores. La ganancia Gpc; correspondiente a la
primer etapa (APENDICE 6) es:

GDCI = (I/CAOZ _I/CAOZ)GDDI : (5~15)

Reemplazando estas expresiones de Gpes (5.14) v Gpey (5.15) en (5.13) y teniendo en
cuenta que Gcc; es unitaria, finalmente se obtiene:

4.¢ G
Gper = (I/CAOZ _1/CA01 ) Gppr +(1 +1/GDD2 + CZZJ . (5.16)

El primer término depende solo de la ganancia total. En cuanto al segundo, para
minimizar Gpcr se requiere una Gpp, tan baja como sea razonable, siendo usual
adoptar Gpp,=1. Adoptando este ultimo valor y teniendo en cuenta que el efecto
dominante en Gpc; es la tolerancia ¢ de los resistores (ver APENDICE 8), la ecuacion
(5.16) se transforma en:

GDC‘T = (1/CA02 - 1/CA01 ) GDD.T +2-¢ > (5.17)
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y el CMRR finalmente resulta:

2-t

CMRR; = (1/CA02 _1/CA01 ) + (5.18)

DD.T

A partir de (5.18) se observa que si la ganancia total Gppr es elevada, el CMRR de
esta configuracion se vuelve independiente de la tolerancia de los resistores y se
acerca al del amplificador F-D de dos A.O.

Como se comento anteriormente, en un A.B. no es simple asignar una ganancia Gpp .t
elevada porque los potenciales de DC que se producen en la interfase electrodo-piel
pueden llevar al amplificador a su saturacion. E1 CAPITULO 6 de esta tesis se dedica
especialmente a presentar soluciones a este problema particular de los amplificadores
para biopotenciales.

Ruido Equivalente a la entrada.

Basta asignar una ganancia moderada a la primer etapa (>10 veces) para que el ruido
de este LA quede dominado por los A.O. que componen la etapa de entrada. En estas
condiciones, el ruido propio de este circuito es similar al del amplificador F-D de dos
A.O. analizado en el punto previo.

3.1.3. Amplificador de Instrumentacion de 2. A.O.

Utilizando 2 A.O. es posible construir un I.A de alta impedancia de entrada que se
muestra en la Fig.5.10. Se trata de un amplificador diferencial de estructura
desbalanceada; su CMRR en general no es muy elevado, pero la estructura es
igualmente atractiva porque requiere un reducido numero de componentes (MEETING
VAN RIN, 1994).

ViL o
ViHo

Figura 5.10. Amplificador de Instrumentacion de 2. A.O.

Funcionamiento del Circuito.

La tension de salida ¥V, de este circuito esta dada por:

V,=Vy- 1+£ -V, - 1+£" | &
C R) U RJ(R (5.19)

R R R, R
Vo=V e || 2o
Rl R2 Rl Rl
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Si se cumple,

R _& (5.20)

R R

el circuito se comporta como un amplificador diferencial y la tension de salida resulta:

V;=(l+&j'(ViH_ViL)=GDD'ViD : (5:21)

1

Siendo Vip=V-Vi la tension de entrada de modo diferencial y Gpp=1+R,/R; la
ganancia diferencial.

Rechazo de Modo Comun.

Como se muestra en el APENDICE 9, el CMRR de este circuito esta dominado por la
tolerancia ¢ de los resistores y esta dado aproximadamente por:

GDD

5.22
" (5.22)

CMRR =

Se observa en (5.22), que para conseguir buenos CMRR es necesaria una ganancia
Gpp elevada. Por otro lado, si se consigue asignar una alta Gpp, se pondran en
evidencia otros problemas de este amplificador: los dos A.O trabajan en condiciones
muy disimiles, uno de ellos tiene una fuerte realimentacion mientras que el otro una
muy débil, lo cual degrada el CMRR del circuito. Esta situacion se agrava aun mas al
incrementarse la frecuencia y hacerse mas evidentes los efectos de la ganancia finita
de los A.O. (ver APENDICE 9). De todos modos, si la frecuencia de trabajo no es muy
alta y no se requiere un CMRR muy elevado, esta configuracion es Util y utilizada
(MEETING VAN RIIN, 1994)

Tension Equivalente de Ruido a la entrada

El ruido propio de este amplificador de instrumentacion se debe fundamentalmente a
los A.O. (APENDICE 9) y esta dado aproximadamente por:

e =2e%, . (5.23)

3.1.4. Amplificador de Instrumentacion de 2 A.O. con ajuste de ganancia.

El circuito de la Fig.5.10 presenta algunas dificultades. Para ajustar la ganancia Gpp es
necesario modificar dos resistores al mismo tiempo y ademas este circuito no provee
una estimacion de la tension de modo comun de entrada Vic. Esto tltimo es importante
para implementar técnicas que hacen uso de la realimentacion de la tension de modo
comun. Estas estrategias se analizaran en el CAPITULO 6.
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Ajuste de Ganancia.

La ganancia del I.A de dos A.O. puede ajustarse incorporando un resistor adicional

(Rg), entre las entradas inversoras de los A.O. segun se muestra en la Fig.5.11.

Re

ViLo

Vino

Figura 5.11. Amplificador de Instrumentacién de 2 A.O. La inclusién de Re

permite ajustar la ganancia mediante un Unico elemento.

El calculo de la tension de salida a partir de los potenciales Viy, Vi en los bornes de
entrada, es mas complicado de lo que parece a simple vista. Una estrategia posible es
planteando las ecuaciones de nodos en los puntos indicados como “A” y “B” en el

esquema de la Fig.5.11.

1. Nodo A.
Vlﬂ_ViL +Vol_ViL :ﬁ
RG Rl' R;
2. Nodo B.
V:)_V;H — ViH _V:)l + V:H_I/lL
R2 Rl RG
Despejando V,,; de (5.24):
Volz(V_l%"' iL_ViHj Ri+VL >
RZ RG

y despejando V,de (5.25):

Reemplazando (5.26) en (5.27)

= I/IH ViL‘Rl'_ViL‘Rl,_i_VlH Rl, I/IL YiH ﬁ -R2+V1H
R R-R R,-R R,-RR R R, R,
y agrupando se obtiene:
RR R, RR,

o 1

Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas

4 :(ViH_VL)_Z"'(ViH_ViL)#"'(ViH_ViL)_"‘ViH_V e
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Trabajando (5.29) puede llevarse a:

Vo= v )| R BB Ry BB . (5.30)
Rl RIRG RG RlRé

Considerando resistencias perfectamente apareadas, es decir R1=R’1, R,=R’», (5.30) se
reduce a:

Vo= )| 142242 | (5:31)
1 RG

En estas condiciones, el circuito se comporta como un amplificador perfecto cuya
ganancia Gpp esta dada por:

Gpp =1+&+2£ > (5.32)

1 RG

Como se demuestra en el APENDICE 9, tanto el CMRR como la tension eficaz de ruido
de esta configuracion son similares a los correspondientes del I.A de dos A.O. Es decir
que R afecta a la ganancia sin alterar significativamente el rechazo de modo comun ni
el nivel de ruido del amplificador.

Estimacion de la Tensién de Modo Comun Vic.

Si se parte el resistor Rg en dos partes iguales, el punto medio comun a estos dos
nuevos resistores Rg/2 (ver Fig.5.12), adopta un potencial igual a la tension de modo
comun de entrada Vic. De este modo se obtiene una salida de modo comun, pero el
ajuste de ganancia implica nuevamente, modificar dos resistores. Una forma de
evitarlo es agregando un resistor Rg, como muestra la Fig.5.12. En este caso, el nuevo
resistor Rg equivalente corresponde al paralelo de Rg, con Rg,. Si se desea mantener
la relacion original, entre la ganancia Gpp y Rg, basta con tomar Rg»Rg;.

Ra2
Re1/2  Rei1l2
< b
Ro Ry oVe
R+ R2

Aot

o +
Vic;Vio -
Aoz ApVip

o +

Figura 5.12. “Partiendo” el resistor R, es posible disponer de una estimacién de
la tension de Modo Comun de entrada Vic.
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3.2. Configuracion Monopolar.

Como se describié anteriormente, la configuracidn monopolar amplifica la tension de
cada electrodo respecto de uno particular definido como “referencia”.

En principio podria utilizarse una bateria de amplificadores bipolares segin el
esquema de la Fig.5.13, donde un electrodo es comin a todos los canales, pero esta
alternativa no es muy conveniente. Si se consideran N canales, la impedancia de
entrada correspondiente al electrodo de referencia sera el paralelo de N impedancias
Zc, es decir Zcrer=Zc/N, mientras que las entradas restantes presentan una impedancia
de entrada Zc. Este desbalance, en presencia de impedancias de electrodo apenas
moderadas, puede conducir a niveles de interferencia apreciables (efecto divisor de

potencial).
E +
"o 3 >—«vON

Es o

>
E o - >VOZ
>

Eq

(o)
Erer

o

Figura 5.13. Amplificador Monopolar formado por N amplificadores bipolares con
una entrada en comun. La impedancia de entrada del electrodo de
referencia resulta N veces menor que la correspondiente a los
demas electrodos.

Por ejemplo, en un equipo de EEG de 20 canales, si se utilizaran amplificadores con
Zc@50Hz=30MQ (C=100pF?), el electrodo de referencia presentara una
Zcrer=1.5MQ mientras que las restantes entradas una Zc=30MQ. Si se consideran
impedancias de electrodos perfectamente balanceadas (Zg;=Zg,=Zg) la tension de
modo diferencial a la entrada estara dada (APENDICE 2) por:

vo—v| Lo __Za | (533)
TN Za+Zy Zn,+Z,

* Esta Cyy incluye la capacidad propia de los cables de conexion.
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Para los valores analizados, considerando Zg=10kQ y una V;c=100mV resulta:

V., =100mV SOMEQ __ 1.5M<2 =630uV - (5.34)
30.0IMQ  1.51MQ

Este nivel de interferencia no es aceptable y menos aun para EEG: una aplicacion
donde precisamente es habitual utilizar este numero de electrodos y la configuracion
monopolar.

Una solucion simple a este problema consiste en colocar un buffer de ganancia
unitaria para cada uno de los electrodos o al menos para el electrodo de referencia
(Fig.5.14) y luego si proseguir con el conexionado monopolar.

EZcQ Zc
EZCQ Zc

Ei o

Erer | EZCQ Ze

Zc

Es o

Figura 5.14. Amplificador Monopolar. Incluyendo un buffer en el canal de
referencia todas las entradas presentan igual impedancia.

Este tipo de solucion es simple y muy utilizada, pero no resulta del todo apropiada
para aplicaciones de muy bajo ruido porque el seguidor de ganancia unitaria
incrementa el ruido propio del A.B.

3.2.1. Un Amplificador Monopolar propuesto.

En esta tesis se propone un circuito alternativo para conseguir impedancias de modo
comun apareadas, sin incluir buffers de entrada. El circuito, de tipo F-D, se muestra en
la Fig.5.15. Se arribo a esta configuracion a partir de un circuito S-E presentado por
(MEETING VAN RIN, 1990.b). El circuito original presenta impedancias Z¢ apareadas
pero un CMRR moderado (90dB) y dependiente del desbalance entre los resistores.
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Como se mostrara a continuacion, sin mas modificaciones que tomar una salida de
tipo diferencial, su CMRR se vuelve independiente de las tolerancias de componentes
pasivos.

Es o h
R1 Rz
E) o +

Ei o h

R Ry Vot {Voz2 Vo3
B 0
Eref *

Figura 5.15. Topologia de A.B. propuesta para configuracion Monopolar.

Como puede observarse en la Fig.5.15, la impedancia de modo comin Z¢ es elevada
para todas las entradas. La misma esta dada’ por la capacidad de entrada propia de los
A.O. utilizados.

El comportamiento de este circuito puede analizarse a partir de su celda basica, la cual
se muestra en la Fig.5.16.

Figura 5.16. Celda Basica del Amplificador Monopolar propuesto.

3 En realidad el A.O. del electrodo de referencia trabaja con una realimentacion de tension mas
fuerte que los restantes, pero este efecto no es significativo pues la impedancia de entrada esta
dominada por la capacidad de entrada de los A.O.
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Funcionamiento.

Este circuito no contiene ningin elemento a masa y por lo tanto su CMRR es
idealmente infinito (APENDICE 5).

La corriente sobre R, depende exclusivamente de la tension de modo diferencial® y
esta dada por:

Ijy

" . (5.35)
Rl

Esta corriente circula por R; y por R, , resultando una tension de salida diferencial Vp.

Vo :%(Rl +R,) : (5.36)

1
Es decir que la ganancia de modo diferencial Gpp esta dada por:
Gy, =1+ R,/R, . (5.37)

La tnica corriente en el circuito es ixj, la cual depende exclusivamente de la tension
diferencial de entrada. En el circuito no habra corrientes ni tensiones dependientes de
la tension de modo comun y por lo tanto su CMRR es idealmente infinito.

Considerando que los amplificadores AO1, AO2 tienen, respectivamente, rechazos de
modo comin Cpg; ¥ Caop, ¥ siguiendo un procedimiento similar al utilizado en el
APENDICE 6 para el amplificador F-D de dos A.O, resulta:

CMRR' =C,, - C,., (5.38)

Esto parece demasiado bueno para este circuito, dado que su aspecto es
desagradablemente asimétrico. De hecho, las primeras experiencias mostraron que su
rechazo de modo comun, en ciertas condiciones es significativamente menor que el
predicho por (5.38). Evidentemente, el elemento que produce esta degradacion no esta
presente en el modelo de la Fig.5.16. El bajo CMRR se debe, como se mostrara a
continuacion, a la impedancia de entrada propia de los A.O. Incorporando este
elemento al circuito simplificado de la Fig.5.16 resulta:

4 . . 7

Para tensiones de modo comiin, ambos bornes de R; se encuentran, a la tension de modo
comun de entrada Vc (esto es a través de las tierras virtuales establecidas entre las entradas de
los A.O) y por lo tanto no circulara sobre ella ninguna corriente relacionada con Vic.
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_ +
iic 94—0
iic

Zc| | Zc

Rz
R Vop

iic
ic |AO1>e——o

S+

VieC L o
ZchZc
~

Figura 5.17. Circuito equivalente que incluye las impedancias Zc propias de los
A.Q.

Al aplicar una tension de modo comun, circularan corrientes i;c=(Vic/Zc) sobre las
impedancias de entrada de modo comiin Z¢ de cada uno de los A.O. Las corrientes
correspondientes a las entradas no-inversoras son aportadas por el generador Vic de
entrada y no traen inconvenientes. Por otra parte, dado que la corriente sobre R; es
nula, las i;c asociadas a las entradas inversoras circulan hacia la salida de los A.O. La
correspondiente al buffer (AO1) encontrara la salida a través de un cortocircuito y no
producira diferencia de potencial alguna, pero la iic correspondiente a AO2 circulara
sobre R, produciendo una tension de salida de modo diferencial dada por:

Vip =ticR, =Vie & : (5.39)

ZC

Es decir, que aun considerando A.O. ideales (CMRR y ganancia infinitas), la ganancia
Gpc no es nula sino que esta dada por:

Gpe = LY ) (5.40)
ZC

y el rechazo de modo comun resulta:

Gop _1+R/R, ,
C
GDC RZ

CMRR = (5.41)

Si la ganancia diferencial es importante (R, /R;»1), esta expresion puede aproximarse
por:

cmrr <G _ Ze : (5.42)

DC 1
Considerando ahora que Z¢ esta definida principalmente por la capacidad de entrada

Ciy de los A.O., y teniendo en cuenta su CMRR, el rechazo de modo comin total esta
dado aproximadamente por:

CMRR™ =(Cyp, = Coty )+ R -Cp 27 f (5.43)
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Para frecuencias bajas dominara el primer término, mientras que para frecuencias altas
el efecto de Cyy sera preponderante.

Resultados Experimentales.

Para verificar el analisis previo, se construyé un amplificador para configuracion
monopolar segun la topologia de la Fig.5.15 y con una ganancia Gpp=100. En su
implementaciéon se utilizaron amplificadores operacionales TLC220 (estos A.O.
presentan una Cpy relativamente alta =~18pF) y se midi6 el CMRR para distintos
valores de R; (R;=220€2, 2.2k€2, 22kQ2).

De acuerdo a (5.43), para altas frecuencias, el CMRR de este A.B. resulta:
CMRR ™' =R, -18pF-27 f : (5.44)
En la Fig.5.18 se muestran los resultados experimentales y el CMRR dado por (5.44)

para distintos valores de R;. Se observa claramente que, para altas frecuencias, donde
este efecto es dominante, el CMRR sigue muy aproximadamente la expresion (5.44).

120

—_

o

o
T

CMRR [dB]

D
o
T

40 - -
1Hz 10Hz 100Hz 1kHz

Figura 5.18. CMRR del circuito de Fig. 5.16 para distintos valores de Ri. Los
resultados experimentales estan indicados con simbolos y el CMRR
tedrico segun la expresion (5.44) en linea punteada.

Para que el efecto de R; a SOHz. no sea apreciable, el CMRR debido a este mecanismo
debe ser de unos 110 dB o superior’. Dado un CMRR requerido a 50 Hz, el valor
maximo de R; admisible queda dado por:

1 . (5.45)
2750Hz - Cy

R = CMRR]

50Hz

Por ejemplo, continuando con el mismo A.O. (Cn=18pF), si se apunta a un
CMRR>110dB es suficiente con utilizar un resistor R; menor de 560Q. Esto no es

> El rechazo de un F-D de dos A.O. en general es de aproximadamente este valor (110 dB)
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dificil de cumplir pero es un punto a tener en cuenta, pues muchas veces, para
asegurar un bajo consumo, es usual utilizar resistores de valores algo mas altos, de
hasta algunos® kQ. Tampoco es aconsejable utilizar valores de R, extremadamente
bajos, pues en presencia tensiones de modo diferencial de entrada elevadas (ej.
Tension de offset de los electrodos) el consumo se incrementaria significativamente.

4. Amplificadores para sistemas de 2 Electrodos.

Las condiciones de disefio para amplificadores de dos electrodos son particulares.
Como no existe un electrodo de masa que vincule fuertemente los potenciales del
paciente con los del A.B, la tension de modo comun Vi queda definida sobre la
impedancia de entrada de modo comtin Z¢. En la Fig.5.19 se muestra un esquema que
describe esta situacion.

220V ; 50 Hz.

=

Ze[2 ip1

Zcl2 Vic

1
Y vz Z|so[

7

Figura 5.19. Esquema simplificado de la situacién de EMI en sistemas de 2
Electrodos, valido para tensiones de Modo Comun.

La corriente de desplazamiento ip se distribuira, de acuerdo al valor de las impedancias
consignadas en la Fig.5.19, en una componente ip; que circulara sobre la impedancia
de entrada de modo comun Z¢ y otra ip, que derivara a tierra a través de la capacidad
distribuida Cg. El peor caso, desde el punto de vista del rango de entrada del A.B., se
produce cuando toda la ip circula sobre Zc'. En este caso, la tension de modo comun
Vic esta dada por:

Vie=i,-Z./2 . (5.46)

1

% Tampoco mucho mayores. Como referencia, un resistor de 6kQ aporta un nivel de ruido
comparable a un buen A.O. (10nV/VHz)

7 Esta es una situacién verdaderamente desfavorable, pues en general los sistemas de dos
electrodos se utilizan en pequefios amplificadores alimentados a bateria que presentan muy
altas impedancias de aislamiento Ziso y solo una pequefia fraccion de ip circulara sobre Zc. Por
ejemplo, en aplicaciones telemétricas, donde es posible conseguir muy altas Zjso, las
condiciones de medida se relajan al extremo de ser factible utilizar un simple amplificador no
inversor Single-Ended (Dobrev, 1998)
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Dada una cierta ip, para conseguir que la tension Vic no supere el rango de entrada del
amplificador, es necesario limitar el maximo valor de Zc. Por otra parte, como se
mostré en el CAPITULO 4, una baja Z- también puede resultar conveniente desde el
punto de vista del rechazo a la tension de linea. Por todo esto, una baja Zc resulta una
alternativa a tener en cuenta para amplificadores de 2 electrodos.

La corriente ip usualmente no es mayor de 1 pA (SERRANO, 2003). Adoptando este
valor y considerando una tension de alimentacion de £3V, la maxima Z: admisible
resulta de unos 3MQ.

4.1. Topologias para A.B. con baja impedancia de entrada de modo comun Zc.

Si se adopta un modelo pasivo clasico para las impedancias de entrada del A.B.
(Fig.5.20.a), no resulta posible conseguir bajas Zc sin degradar la impedancia de
entrada de modo diferencial Zp. Para sortear esto, es necesario implementar soluciones
activas como las presentadas en el CAPITULO 3 que por comodidad se repiten aqui en
las Fig.5.20.(b) y (c). Estos esquemas permiten conseguir muy bajas Zc manteniendo
elevadas Zp.

H o Vi Ho—— ¢ Vi H ViH

Zol2

Zp

. Zol2

L —o ViL L Lo Vi L —o ViL
+
Zc Ezc VewlZe®) @) Vew'Ze G-Vow
A4
(@) (b) (c)

Figura 5.20.(a) Circuito Clasico para representar las impedancias de entrada de
un amplificador diferencial. (b) y (c) Circuitos alternativos para
conseguir bajas Zc manteniendo elevadas Zp.

La topologia de la Fig.5.20.(b) fue propuesta® y desarrollada recientemente por
Dobrev (Dobrev, 2002a) (Dobrev, 2002b) (Dobrev, 2004). Esta topologia presenta la
ventaja de admitir importantes corrientes de entrada de modo comun ip, de hasta
decenas de pA, pero su implementacion es algo compleja y requiere componentes
apareados.

En esta tesis se propone un circuito de acuerdo a la topologia de la Fig.5.20.(c). El
circuito propuesto permite conseguir muy bajas Zc (de cientos de (2) con una
implementacion muy simple. Si bien admite corrientes ip sensiblemente menores que
el circuito propuesto en (Dobrev, 2002a), su capacidad resulta suficiente para operar
en condiciones reales. La impedancia de entrada de modo comun para el circuito de la
Fig.5.20.(¢c), esta dada por:

¥ En realidad la idea de este circuito es antigua y se utiliza coménmente en telefonia para la
interfaz de abonado (SLIC: Suscriber Line Interface Circuit) a fin de conseguir bajas Zc
manteniendo una alta Zp. Dobrev propuso su uso en aplicaciones biomédicas.
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7, =52 (5.47)

1-G
Se advierte aqui una fuerte vinculacion entre Z¢ y Zp, pero operando sobre la ganancia
G se consigue una gran libertad para definir esta relacion. Por ejemplo, utilizando una
ganancia negativa y muy eclevada, es posible conseguir muy bajas Zc. Como la
realimentacion no afecta a las tensiones de modo diferencial, la impedancia de entrada
para sefiales de modo diferencial se mantiene igual a Zp. Un circuito practico para
implementar esta estrategia se muestra en la Fig.5.21.

Ca
Re Re/2
o Goo-Vio
Rp % Ra/2
C'a
—o0 ViC

A0 N\ Rp=10MQ
Ra/2=27Q)
O.A: LF353.

Figura 5.21. Circuito practico para implementar la topologia de la Fig. 5.21.c.

De acuerdo a (5.47), considerando que el A.O. utilizado (LF353) presenta una
ganancia a lazo abierto a 50 Hz de unos 100dB (G=10°) , utilizando Ry=10MQ, resulta
una Zc tan baja como 100Q2, mientras que la impedancia de entrada para sefales de
tipo diferencial se mantiene en 20MQ. Este circuito fue utilizado en los ensayos con
amplificadores para dos electrodos del CAPITULO 3.

4.1.1. Rango de Entrada.

La realimentaciéon de modo comin tiende a mantener una Vc nula. Dado que la
excursion salida de AO1 estd limitada a V¢ la maxima corriente ip admisible (ver
Fig.5.19) se produce cuando:

/2Ry =V (5.48)
es decir que la maxima ip admisible esta dada por:

A
PMAX
RP

(5.49)
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Por ejemplo, considerando Vcc=+3V y una impedancia de entrada de modo diferencial
Zp=2Rp=20MQ), resulta una ip maxima admisible de 1.2 pApp (=850nAgrums),
suficiente para asegurar el funcionamiento atin en condiciones de EMI agresivas. Este
valor de ip equivale a una capacidad Cp tan alta como 12pF, lo cual significa que el
paciente se encuentra tocando un cable de linea (220V) aislado (SERRANO, 2003).

5. Conclusiones.
Sistemas de tres electrodos (con electrodo de masa) — Configuracion Bipolar.

Para este tipo de sistemas, la topologia mas apropiada es el amplificador F-D de dos
A.O., que permite conseguir elevados CMRR sin requerir elementos apareados. Este
circuito presenta ademas un excelente rango de entrada siendo esta ultima
caracteristica particularmente importante en A.B. alimentados a baterias.

El amplificador de instrumentacion clasico de 3 A.O., asi también como el de 2 A.O.,
presentan CMRR comparables al F-D de 2 A.O. siempre que se les asigne una
ganancia importante. Esto no siempre es posible debido a los potenciales de continua
que se producen en la interfase electrodo-piel cuyas diferencias se presentan al A.B.
como tensiones de modo diferencial.

En cuanto a la tension equivalente de ruido, la misma es similar para las tres
topologias mencionadas y esta dada por el ruido equivalente correspondiente a dos
A.O.

Sistemas de tres electrodos (con electrodo de masa) — Configuracion Monopolar.

En un A.B. para configuracion monopolar de electrodos es importante mantener el
balance entre las impedancias de entrada de modo comin Z: de cada una de sus
entradas. Una forma simple de conseguirlo es utilizando buffers en las entradas del
A.B, pero esto incrementa el nivel de ruido del amplificador. Para evitar este
inconveniente, se desarrolld una topologia que proporciona ganancia ¢ impedancias de
entrada balanceadas. La misma permite alcanzar elevados CMRR sin requerir
elementos apareados.

Sistemas de dos electrodos (sin electrodo de masa).
En este tipo de mediciones resulta conveniente utilizar A.B. con bajas impedancias de
entrada de modo comin Zc. Se propuso un circuito simple, basado en la

realimentacion de la tensién de modo comun, que permite conseguir una baja Zc
manteniendo altas impedancias de entrada Zp, para tensiones de modo diferencial.
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Capitulo 6: Acoplamiento en Alterna de Amplificadores de
Biopotenciales.

1. Resumen.

Los principales inconvenientes en la amplificacion de biopotenciales se deben a las
tensiones de continua (DC) que se originan en la interfase electrodo-piel. Estas
componentes de DC pueden llegar a ser de centenas de milivolts, es decir varios
ordenes de magnitud mayores que las sefiales bioeléctricas y aparecen superpuestas a
la senal de interés.

La solucidn clasica a este inconveniente consiste en utilizar una primer etapa acoplada
en DC con una ganancia apenas moderada a fin de evitar su saturacion.
Posteriormente, ya con la sefial referida a masa (single-ended), se realiza el
acoplamiento en alterna (AC) y se incorporan las siguientes etapas necesarias para
conseguir la ganancia deseada.

Como se vio en los capitulos previos, para conseguir altos CMRR y bajos niveles de
ruido es importante asignar una ganancia elevada a la primer etapa. En este capitulo,
se proponen soluciones al acoplamiento en AC que permitan asignar una ganancia
importante a la etapa de entrada sin degradar su CMRR ni su impedancia entrada para
sefiales de modo comun.
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2. Acoplamiento en Alterna.

El bloqueo de las tensiones de DC es tal vez la caracteristica mas representativa del
disefio de amplificadores para biopotenciales. Para poder implementar altas ganancias
en la primer etapa es necesario “bloquear” estas componentes de baja frecuencia.
También es importante que las soluciones propuestas mantengan una muy alta
impedancia de entrada de modo comin Zc, a fin de no degradar el rechazo a la
interferencia de la red.

Algunos de los factores de mérito de un acoplamiento en AC para amplificadores de
biopotenciales son:

» Rango de tensiones de DC admisibles a la entrada
o Rechazo de Modo Comiin (CMRR)

o Offset de DC a la salida.

» Maxima ganancia admisible en la primer etapa.

» Impedancia de entrada de Modo Comun Z.

o Consumo.

3. Preservacion del CMRR

Uno de los principales objetivos de disefio, es conseguir el acoplamiento en AC
preservando el CMRR del amplificador. Pensando en soluciones que puedan aplicarse
directamente a la entrada, los circuitos deberan ser de tipo full-diferencial (F-D), dado
que tanto la sefial bioeléctrica (entrada a la red) como la entrada del amplificador
(salida de la red) son de tipo diferencial.

En la implementaciéon de circuitos en general, es deseable evitar la necesidad de
ajustes y el uso de componentes con muy bajas tolerancias. Un par de posibilidades
para conseguir elevados CMRR independientemente de los desbalances en los
componentes del circuito se muestran en las Fig.6.1.(a) y Fig.6.1.(b).

La primera de ellas (Fig.6.1.(a)) consiste en conseguir que el circuito F-D sea flotante,
es decir sin conexion alguna a masa. De este modo, si se aplica una tension de entrada
de modo comun, no se establece ningun camino cerrado y por lo tanto no circularan
corrientes sobre el circuito. Tampoco apareceran diferencias de potencial sobre él; la
tension diferencial de salida V,p sera nula y el CMRR idealmente infinito. Esta
solucion es apropiada para redes pasivas, pero puede resultar dificil de aplicar en
circuitos activos, debido a que en este caso se requieren caminos a masa para las
corrientes de polarizacion de entrada de los amplificadores operacionales.

La segunda solucion, ilustrada en la Fig.6.1.(b), admite conexiones del circuito a masa
pero exclusivamente a través de generadores de tension de valor idéntico a la tension
de modo comun de entrada. Al aplicar una tension de entrada de modo comun Vi,
todas las mallas cerradas que se puedan establecer presentaran una tension neta de
fuentes nula, por lo tanto todas las corrientes de estas mallas seran idénticamente nulas
asi como la tensidn diferencial de salida V,p: el CMRR resulta idealmente infinito. En
el APENDICE 5 se incluye un analisis detallado de estas posibilidades.
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En resumen, para conseguir acoplamiento en AC sin degradar el CMRR, existen al
menos dos alternativas:

a) Utilizar una red sin conexion alguna a masa (Flotante)
b) Utilizar una red cuyas conexiones a masa se realicen mediante generadores de
tension iguales a la tensién de modo comun de entrada.

En las secciones siguientes se proponen algunas estrategias que hacen uso de estas
observaciones.

——o—] —o
Fully- Fuly- | 4
Differential Vop | Differential V,
Circuit Circuit ®
L— o0— —o0 o—|
G y a
Vic Vic +
Vic

A\
(a) (b)

Figura 6.1. Dos formas posibles de conseguir un CMRR infinito en Redes F-D. (a)
Una red flotante. (b) Una red conectada a masa mediante generador
de tensién de valor idéntico a la tension de mdo comdn de entrada
Vic.

4. Acoplamiento AC mediante redes pasivas

La forma mas simple y economica de eliminar las componentes de DC es acoplando la
sefial mediante capacitores. Este tipo de técnica, que solo requiere una red de entrada
apropiada, compuesta por componentes pasivos, se denomina “acoplamiento en
alterna pasivo”.

Como se indicod anteriormente, es deseable que el acoplamiento en AC se realice
directamente a la entrada del amplificador, a fin de poder asignar una ganancia
importante a su primer ctapa. Esto redundara en altos CMRR sin requerir
componentes apareados y en bajos niveles de ruido. Como contraparte, al no incluir
ninguna etapa separadora previa, es necesario trabajar con altos desbalances entre las
impedancias de generador, las cuales estan determinadas por las poco predecibles
impedancias electrodo-piel. Esto ultimo exige muy altas impedancias de entrada de
modo comun Z¢ para evitar que debido al “efecto divisor de potencial”, resulte un
pobre rechazo de la tension de red. La tension diferencial de entrada equivalente Vip,
debida este mecanismo (APENDICE 2), esta dada por:

Vz_{ﬁﬁ} , ©.1)
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Como en general el desbalance en las impedancias de electrodo es mucho mayor que
el correspondiente a las impedancias de modo comun, el primer efecto es dominante y
(6.1) puede aproximarse por:

£ (6.2)

Es posible definir un Rechazo de Modo Comun equivalente CMRRpp debido al efecto
divisor de potencial como:

CMRR;) = AZZE : (6.3)

C

El principal inconveniente de las soluciones pasivas es que los capacitores de
acoplamiento bloquean tanto las componentes de DC de la sefial como las
correspondientes a las corrientes de polarizacion propias del amplificador. Esto obliga
a incluir resistores conectados a masa para proveer caminos de DC alternativos,
degradando Z¢ y conduciendo a bajos CMRRpp.

A continuacion se analizan algunos circuitos clasicos y se propone una nueva red que

permite implementar el acoplamiento en AC sin degradar la impedancia de entrada del
amplificador para tensiones de modo comun.

4.1. Resistores de polarizacion simples conectados a masa.

La red de acoplamiento debe intercalarse entre la sefal bioeléctrica que es de tipo
diferencial y la entrada del A.B. que también es diferencial; es decir que la red en
cuestion debe ser Fully-Differential (F-D).

El circuito mas simple para conseguir acoplamiento en AC, se obtiene por “espejado”

de un filtro pasa-altos de primer orden de tipo single-ended (S-E), resultando el
circuito balanceado de la Fig. 6.2.

T
R1 %
R1 g 17
(o
A —

Figura 6.2. Red de acoplamiento en AC que incorpora resistores a masa para
proveer caminos a las corrientes de poalrizacion.

Las impedancias de entrada para sefiales de modo comin y de modo diferencial, estan
dadas por:

Z.=R ; Z,=2R . (6.4)
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Este circuito no resulta apropiado para ser utilizado en un A.B., porque implementado
utilizando componentes estandar, su Zc esta limitada a algunas decenas de MQ.

4.2. Red de polarizacion “T”

Una mejora al circuito previo consiste en no conectar los resistores R; directamente a
masa sino a través de un resistor R, adicional segun se muestra en la Fig.6.3.(a).

o—i| °
Cs
R % R2
R1 % ~
Ci
o—i °

Figura 6.3. Mejora sobre el circuito de la Fig. 6.2 que consiste en utilizar una red
T para elevar la impedancia de entrada de modo comun Zc.

El resistor R, incrementa la impedancia de modo comun y las impedancias de entrada
de esta red resultan:

Z.=R+2R, ; Z,=2R (6.5)

El valor de Z- que permite alcanzar este circuito tampoco resulta suficiente para
utilizarlo directamente a la entrada del amplificador, es decir enfrentando los
desbalances usuales entre las impedancias de electrodo. Esta red si puede resultar una
alternativa valida para el acoplamiento entre etapas diferenciales internas de un A.B.,
donde las impedancias de generador estan controladas (SPINELLI, 2001).

4.3. Simulacion de elevadas Zc.

Una forma de mejorar la Zc de la red del punto previo, es simulando un resistor R, de
valor muy elevado mediante un circuito activo que incluye una red “T” en la
realimentacion (Fig.6.4) (RAMOS, 1999). Si bien este esquema incluye elementos
activos (un A.O.), conceptualmente su funcionamiento corresponde a un acoplamiento
pasivo y por eso se lo analiza en esta seccion.

El circuito que simula a R, muestra una resistencia equivalente Rgq (ver APENDICE 4)
que esta dada aproximadamente por:

Ry = R, R./R, (6.6)
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C1
R1

R1
C1

8 I— o

D

Rc

N

Figura 6.4. Circuito que utiliza bootstraping para simular un resistor Rz (ver Fig.
6.3) de valor elevado.

Con esta configuracion pueden obtenerse, impedancias Z¢ de hasta algiin GQ (CASAS,
1996). Por ejemplo, considerando Z~=1GQ, el CMRRpp dado por (6.2), para
Zg=100kQ y desbalances del 50%, resulta de:

1GQ/100kQ

CMRR,, = = 86dB (6.7)

Un valor que puede considerarse aceptable. Para incrementar CMRRpp , manteniendo
esta topologia, es necesario elevar ain mas Rgq, lo cual desnudaria algunos problemas
de este circuito, como el desplazamiento del nivel de DC debido a las corrientes de
polarizacion y la amplificacion del offset del A.O. (esto se analiza en el APENDICE 4).

4.4. Una nueva Red de Acoplamiento Flotante.

Los inconvenientes de los circuitos analizados previamente nacen en las impedancias
que los vinculan a masa. Como se mostrdé en la seccion 3 de este capitulo, si se
consigue implementar el acoplamiento en AC mediante una red F-D perfectamente
flotante, el CMRRpp sera idealmente infinito. En este caso, la red no degradara en
absoluto las caracteristicas propias del amplificador que precede.

En esta tesis se propone una nueva red de acoplamiento pasiva y totalmente flotante
(SPINELLI, 2003.a). La misma se presenta en la Fig.6.5. (SPINELLI, 2003.a).
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R1 R2

Vio Vop

Figura 6.5. Circuito propuesto para acoplamiento en alterna pasivo.

Esta red bloquea la componente de DC de modo diferencial y provee un camino de
DC a las corrientes de polarizacion del A.O. Estas ultimas encuentran su camino a
masa a través del generador de sefal de entrada.

El circuito propuesto es de tipo F-D y no contiene ninglin elemento conectado a masa;
por lo tanto su CMRRpp sera idealmente infinito e independientemente de los
desbalances que pudieran existir entre los elementos que la componen.

Si bien esta red no presenta ninguna vinculacion con masa, igualmente brinda un
camino a las corrientes de polarizacion de los A.O. que, circulando por Ry, Ry, R’y
R’ , encuentran su camino a masa través de las impedancias de los electrodos. En esta
solucion, al igual que en la mayoria de los amplificadores para biopotenciales, las
corrientes de polarizacion circulan a través del paciente'. Para observar esto mas
claramente, en la Fig.6.6 se muestra un esquema que incluye al paciente y al electrodo
de masa Zg;.

Vic Vap

E2
E3

Figura 6.6. Red de Acoplamiento propuesta aplicada en un A.B. Se observa que
las corrientes de polarizacién circulan sobre el paciente y encuentran
su camino a masa a través de la impedancia del tercer electrodo Zs.
Esto mismo ocurre cuando se utiliza una primer etapa acoplada en
DC (la topologia clésica mas habitual)

' La norma AAMI limita las corrientes de DC sobre el paciente a 10pA, algo muy facil de
cumplir con los A.O. actuales.
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4.4.1. Componentes perfectamente apareados.
Si la red de la Fig.6.5 se considera perfectamente simétrica, su analisis puede

realizarse aplicando el teorema de la biseccion. El mismo conduce al circuito
equivalente, valido para tensiones de modo diferencial, de la Fig.6.7 (b).

Ri R2

Vio Vop
Ri R2 Vipl2| R R2 Voo/2

(a) (b)
Figura 6.7. (a) Red de Acoplamiento propuesta. (b) Circuito equivalente valido
para tensiones de modo diferencial suponiendo un balance perfecto
entre los componentes.

En este caso, la funcion transferencia Gpp(s)=V,p/Vip se reduce a:

s
s+1/z,

Gop (5) ;.  1,=RC=RC (6.8)

y el circuito se comporta como un filtro pasa-altos de primer orden.

4.4.2. Efecto de las tolerancias en los componentes.

Los desapareamientos entre los componentes no afectan el CMRR pero, como se
mostrara a continuacion, si influyen en la ganancia de modo diferencial Gpp.

Si se considera R#R’;, Ry#R’; y C#(C’, no hay muchas posibilidades de utilizar
sutilezas para analizar este circuito: su analisis es irremediablemente tedioso. Si se
aplica una transformacion triangulo-estrella, el circuito propuesto adopta la forma
indicada en la Fig.6.8.(b).

(5 Vio

Figura 6.8. (a) Esquema de la red propuesta . (b) Circuito resultante de aplicar
transformaciones triangulo- estrella.
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Siendo
_ R Sz - s-RR,C . _ R,
P las C(R+R)TTT 145 C(R+R)T T 1+5-C (R +R,) 6.9)
R s-RR.C! R,
Zop= ) s Loc =

= L, = ;
I+s-C/(RI+R))" " 1+s-C/(R+R,))

Resolviendo el circuito de la Fig.6.8.(b), la funcion de transferencia Gpp(s) resulta:

Gop (5) = =2 Zon . (6.10)
ZIA + ZIB +Z2A + ZZB

Reemplazando en (6.10) la expresiones indicadas en (6.9):

s-RR,C (1+5-C/ (R +R))+s-RR,C/(1+5-C (R +R,))
(R +s-RR,C,)-(1+s-C (R +R,))+(R +s-RRC])-(1+s5-C (R +R,))’
(6.11)

Gop (s) =

Desarrollando el numerador y el denominador de (6.11), se obtiene:

Gpp (v) =
s [(RR,C,+ RIRCY) +5-(CORR, (R + R;)+ RIR; (R, + R, ) C.C) |
s’ [ C,CIR R, (R + R;)+ RIR; (R, + R, ) C,C] |+ s| RR,C, + RC] (R + R;)+ RIC, (R, + R, )+ RIR}C/ | +[R, + R[]
(6.12)

Llamando 7, =R,C, ;7] =R/C| ; 7, = R,C, ; 7, = R,C|, (6.12) puede rescribirse como:

Gpp (5)=
s -[(erz +R7y)+s(Rz, (¢ +75)+ Ry (7, + 2'2))]
s [erz (z/+75)+ R, (7, +7, )J + S|:R1‘£'2 +R (7/+7))+ R (7,+7,) + Rl'r;]+ [R +R]]
(6.13)

En esta ecuacion se observa que el circuito presenta 2 polos y 2 ceros. Uno de estos
ultimos estd en el origen y otorga a la red su caracteristica de acoplamiento AC
(ganancia nula en DC).

4.4.3. Sensibilidad a los desapareamientos.

Si se cumple la condicion
T, =1, (6.14)
La ecuacion (6.13) se transforma en:

S'[Tz(Rl +R1')+S'(R172(71, +T2)+R1'T2(T1 + Tz))]
Sz[erz(Tl, +Tz)+R1,z'2(71 + Tz)]+S[R172 +R1(71' + T2)+Rl,(rl + T2)+R1,TZ]+[R1 +R{]

(6.15)

Gpp (S) =
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que luego de algo de algebra se puede llevar a:

S-| s+ R+ R
G (5) R (7/+7,)+R/(7,+7,) . (6.16)
s)=
o . {1 R+R! } {1 R+R }
s s —+ +

7, Rl(z'l'+12)+Rl'(z'1+rz) Z'Rl(rl'+r2)+Rl'(rl+r2)

Factorizando el denominador de (6.16) resulta:

s-(s—k R + R ]

R (7/+7,)+R/(7,+7,)
[s+1j-[s+ R+ Ry ]
7, R (z/+7,)+R/(7,+7,)

donde se puede observar que, en estas condiciones (7, =7,), uno de los polos se

, (6.17)

Gpp (s) =

cancela exactamente con un cero y la transferencia Gpp se reduce a:

-5 . 6.18
Gon () s+1/z, (6.15)

Es importante notar que la cancelacion polo-cero no depende de los valores de R; y
R’y, sino Unicamente de la condicién 7, =7}. Si esta condicién no se verifica, la

funcién transferencia Gpp(s) presentara dos ceros (uno de ellos en el origen) y dos
polos:

B s-(s+2z) '
GDD(S)_(S+p1)(S+p2) ’ (6.19)

Si se considera un apareamiento perfecto entre los componentes, las singularidades en
(6.19) adoptaran sus valores “nominales” dados por:

1 1 1
Z1 = : = , pZn = — (620)

n H pln

T,+7, T,+7, 7,

Si se acepta ahora que existen tolerancias en los elementos, la cancelacion z;-p; no se
produce en forma exacta (sus valores se apartaran de los nominales) y Gpp(s) estara
dada por la expresion (6.13) que verifica la forma:

s-(b, +sa
G 5) = ). 621
s‘a,+as+a,
siendo:

b, =R7,+R/T)

a,= Rz, (1/+7,)+ R, (7, +7,) (6.22)

a,=Rz,+R (t]+75)+R/(7,+7,)+ R’

a,=R+R
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Ubicacion de los polos.

El denominador de (6.21) es:
D(s)=s’a,+as+a, (6.23)

La variacion en la posicion de sus raices (los polos p; y p,) debido a desplazamientos
en los valores de los coeficientes, en una aproximacion de primer orden, estan dadas
por (ver APENDICE 12);

) [pleaO + pAa;, + AazJ (6.24)

Ap, = —[pzzAaO + p,Aaq, +Aa2J (6.25)
a, (pz _pl)

Para estimar la variacion en la ubicacion de los polos se supondra que R’, R,y C’
presentan desplazamientos incrementales respecto de R, R, y C, es decir:

RI=R+AR, ; R.=R,+AR, ; C'=C+AC (6.26)

Para expresar las variaciones en los coeficientes de D(s) a partir de estos incrementos,
es necesario diferenciar (6.22), obteniendo:

Aa, :%ARI +%AR2 _,_%AC (6.27)
OR/ OR; oc’

Calculando, para cada coeficiente, las derivadas parciales a partir de (6.22) y
reemplazando esto en (6.27) se obtiene:

Aa, =1, (rz + 2rl)AR1 +17, (z'1 + 22'2)AR2 +2RR, (z'1 + rz)AC
Aa, =2(7,+7,) AR, +27,AR, + (R} + 2R R, ) AC (6.28)
Aa, = AR,

Reemplazando (6.28) en (6.24) y (6.25) y luego de bastante algebra se llega a:

-1

Ap,=—— | —22AR —7AR, — R* (7, + 7, ) AC (6.29)
P 2er1(11+12)2[71 1T h A% 1(71 72) ]
-1
8, =5 | AR, + (2R Ror, - BT, ) AC (6.30)
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Ubicacion de los ceros.

El numerador de (6.21) es:
N(s)=s(b,+sa,) . (6.31)

Este polinomio presenta una raiz en s=0 y la restante, es decir el cero real de la
funcion transferencia, se produce en:

2 =—bJa, - (6.32)

La variacion en la ubicacion de esta singularidad debida a desplazamientos en los
coeficientes de N(s) , siempre dentro de una aproximacion de primer orden (APENDICE
12) ,esta dada por:

h 1
Az, =~ Aay —— A, (6.33)

0 4,
Siguiendo el mismo procedimiento que en el punto previo, se obtiene:

-1 1
b 20,7, (R +R,) 7, +7,

|:—T1T2AR1 -7,0,AR, - RR, (z'1 +72)AC:| (6.34)

Cancelacion polo cero.

Adoptando R=R,=R, es decir n=n=7 las ecuaciones (6.29), (6.30) y (6.34) se
transforman en :

2, b ﬁJrﬂ_FzA_C , (6.35)
4| R R “C
. [AR, AC

Ap, =—£2| ==~ , (6.36)

A [R c}

AZFi[ﬁJFﬂ”E} , (6.37)
4R R ¢

donde se puede observar claramente que Ap;=Az;. La peor situacion se produce
cuando las variaciones en R; y R, tienen igual signo. Suponiendo igual dispersion
relativa para ambos resistores, los desplazamientos resultan’:

D 2

P 2

Ap, _ 1[AR+A_C} . Ap 1[£+£} . bg ;[AR AC} (6.38)
Z

—_ _+_
R C R C R C

* Estas expresiones son tan simples que no honran el esfuerzo invertido en su calculo. Es muy
probable que exista un camino mas simple y elegante para llegar a ellas.
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Las ubicaciones de las singularidades, expresadas a partir de los desbalances AR y AC
entre los elementos resultan:

1 I(AR ch
z, = -——| =—+=1] :
7, +7, 2R C

P 1_1(E+A_Cj ; (6.39)
7, +7, 2R C

1 I(AR ch
py=—l-7| —+—
7, 2R C

Por ejemplo, si Rj=R,=5MQ y C=I1pF, las singularidades son:

z,=-0.1000 ; p,=-0.1000 ; p,=-0.2000 (6.40)

Considerando desplazamientos del 5% en los componentes, esto es: R’;=5.25MQ,
R’;=5.25MQ y C’=1.05uF, el cero y los polos se trasladan a:

z,=-0.0955 ; p =-0.0950 ; p,=-0.1909 (6.41)

Se observa que tal como predice (6.39), el desplazamiento en z;, py, p, es de alrededor
del 5%, mientras que el apartamiento entre p; y z; es menor del 0.5%, es decir que la
cancelacion es muy aproximada.

Distorsion en la respuesta transitoria.

En aplicaciones biomédicas es muy importante que el A.B. presente una adecuada
respuesta transitoria y son muy exigentes las especificaciones al respecto (AAMI,
1998).

Como se vio anteriormente, si no se produce la cancelacion polo-cero en forma exacta,
el circuito presentara dos ceros y dos polos. Su funcion transferencia adoptara la
forma:

B s-(s+zl) '
GDD(S)_(S+pl)(S+p2) (6.42)

La respuesta de este sistema a un escalon de entrada esta dada por:

_\az o (2mP) e (6.43)
r(t) (pl_pz)e +(p2_p1)e

Si se considera el caso r;7=n=r1 , es decir p;=-1/27 y p,=-1/7 resulta:

r(t)=1-¢" =22(z - p,)e™) : (6.44)
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En algunas aplicaciones, la constante de tiempo 7 puede llegar a ser de varios
segundos; pero aun en estas condiciones el aporte del segundo término, relacionado
con el polo p, es poco notable. Retomando el ejemplo anterior (R1=R,=5MQ, C=1uF
y desbalances del 5%), resultaria:

r(r)=1-¢"""-0.01-"*, (6.45)

y para este caso tipico, la amplitud del residuo asociado a p; (el polo no deseado)
resulta dos 6rdenes de magnitud por debajo del correspondiente a p».

4.4.4. Factores de Mérito.

El circuito propuesto es totalmente pasivo. Para evaluar sus caracteristicas y poder
compararlas con otras opciones, en los puntos siguientes se considerara que se utiliza
en conjunto con un Amplificador de Instrumentacion F-D de dos A.O., componiendo
un A.B. completo segiin se muestra en la Fig.6.9.

Figura 6.9. A.B. que utiliza la red de acoplamiento propuesta.

Méxima tension diferencial de entrada de DC Vipcmax admisible

La componente de DC de modo diferencial Vipcmax que este circuito admite en su
entrada no esta limitada, dado que su entrada se encuentra acoplada capacitivamente
para este tipo de senal.

0 (6.46)

Vibevax =

Tension de Offset a la Salida.

La tension de offset en la salida de este A.B. depende exclusivamente del [.A. La
misma esta dada por la diferencia AVorrser a0 entre las tensiones de offset de cada uno
de los A.O., amplificada por la ganancia total Gpp.

(6.47)

V,orrser = AVorrserao © GDD
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Este esquema exige A.O. con baja corriente de offset (iorrser), pues las diferencias de
potencial que estas produzcan sobre R,, R'; (iorrser-2R,) también seran amplificadas
por la ganancia diferencial Gpp del A.B. Si se toma este cuidado, utilizando
amplificadores de tecnologia CMOS o JFET, la tension de DC a la salida debida a este
efecto no es significativa.

Rechazo de Modo Comun.

La red de acoplamiento propuesta presenta un CMRRpp infinito. El rechazo total
CMRR del A.B. completo resulta limitado por el correspondiente al I.A. y esta dado
por:

.1 1 (6.48)

CMRR, ~ CMRR,, CMRR,,

siendo CMRRA; y CMRR; los rechazos de modo comun de cada uno de los A.O que
componen el amplificador.

Tension de Ruido Equivalente a la Entrada

El ruido presente a la salida del A.B. de la Fig.6.9. se debe principalmente a los A.O.
Si bien los resistores de la red de acoplamiento son de valor elevado, en el rango de
frecuencias de interés se encuentran “cortocicuitados” por las impedancias de
electrodo (ver APENDICE 13) y no aportan significativamente al ruido total. La tensioén
de ruido referida a la entrada e; 1 resulta:

e, =\2-¢e, (6.49)

siendo e, la tension de ruido de cada uno de los A.O.

4.4.5. Resultados Experimentales.

Para verificar el funcionamiento del circuito se construyé un prototipo de A.B.
utilizando la red propuesta con C=1uF, R1=R,=4.7MQ y como L.A. un amplificador
de instrumentacion integrado INA111. El CMRR a 50Hz result6 de 112dB y la
impedancia de entrada de modo comun de 5pF. Estos valores se corresponden muy
aproximadamente al CMRR y a la impedancia Z. propia del LLA. que fueron
determinados en forma previa a la inclusion de la red de acoplamiento. La red de
entrada provee el deseado acoplamiento en AC, sin degradar las caracteristicas propias
del LA.
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5. Esquema Activo. (Supresion de DC)

El esquema general de un sistema de acoplamiento en AC activo, también conocido
como “supresion de DC”, se muestra en la Fig.6.10. Esta estrategia se basa en
realimentar en forma negativa las componentes de baja frecuencia, que de esta manera
seran rechazadas.

Es habitual utilizar un integrador en la realimentacion. Asi, la ganancia de lazo abierto
en DC es infinita y la ganancia de lazo cerrado resulta nula para este tipo de sefal

Vi + G ° Vo

~
[

Figura 6.10. Esquema general del Acoplamiento en AC Activo (Supresion de DC)

A partir del diagrama de bloques de la Fig.6.10 se obtiene la siguiente funcion de
transferencia de lazo cerrado:

5T,
T(s) = ST , (6.50)
(<) l+s-7,/G

que verifica una respuesta pasa-altos de primer orden.

Esta estrategia presenta una ventaja importante: si el A.B. se satura (por ejemplo
debido a una conexion-desconexion de un electrodo), es posible recuperar
rapidamente el nivel base reduciendo momentaneamente la constante de tiempo 7 ;
algo que de otra manera podria demandar varios segundos. Esta funcién se conoce
como “DC restoration” 6 “recuperacion rapida” y resulta sumamente util en
aplicaciones biomédicas, fundamentalmente en aquellos equipos sometidos a
perturbaciones gran amplitud; como “artefactos de movimiento™ (motion artifacts)
(GRIMBERGEN, 1995). Estas perturbaciones son muy frecuentes en aquellos estudios
que se realizan con el paciente en movimiento (ergometrias) o realizando sus
actividades cotidianas (Holter) y en estos caso resulta muy deseable disponer de un
mecanismo de recuperacion.

5.1. El Circuito Clasico.

Un circuito clasico de un A.B., que implementa el concepto de “supresion de DC”, se
muestra en la Fig.6.11 (SMIT, 1987). Como puede observarse, presenta alta
impedancia de entrada de modo comin Z¢ siendo apto para aplicaciones biomédicas.

3 Estas perturbaciones, en general de baja frecuencia, se producen cuando el paciente realiza
algiin movimiento que altera la interfase electrodo piel.
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Figura 6.11. Circuito “Clasico” de un Amplificador para Biopotenciales con
acoplamiento activo.

El circuito consiste en un amplificador de instrumentacion y un integrador. El LA de
tres A.O. posee dos entradas: una de tipo diferencial Vip y otra single ended Vi. Su

salida depende de ellas segun:

V. =Gy Ve +Ve 3 Gpp=142R,/R,

1

Entonces, si Vi se conecta a la integral de la tension de salida, es decir:

y

o

" s-RC,

R

Reemplazando (6.52) en (6.51) la transferencia global del circuito resulta:

V. Gy, ST
o — DD "7 ; 7,=R-C, >
Voo 1+s7,

verificando una respuesta de tipo pasa-altos de primer orden.

5.1.1. Factores de Mérito.

Maxima tension diferencial de entrada de DC V;pc.uax admisible.

(6.51)

(6.52)

(6.53)

La maxima tension admisible de DC a la entrada del A.B. (Vipcmax), se alcanza
cuando la salida del integrador (V) iguala a la tension de alimentacidén Vec. En esta
condicion, considerando que el sistema consigue rechazar totalmente la componente

de DC (esto es V,=0), la ecuacion (6.51) se transforma en:

0= GDD : VZDC‘MAX - Vcc >

1
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de donde se obtiene que Vi pcmax esta dada por:
Yec (6.55)

DD

Vibemax =

Tensién de Offset a la salida.

La tension de offset a la salida V, pc se debe exclusivamente a la tension de offset del
A.O. que implementa el integrador:
(6.56)

Ve = Vorrserao -
Ruido Equivalente a la Entrada.

El sistema de supresién de DC no incrementa significativamente* el ruido del A.B. que
sigue siendo el correspondiente al L. A. de tres A.O., es decir:

e, =2e, . (6.57)

Donde e,o representa la tension de ruido equivalente correspondiente a un A.O.

Rechazo de Modo Comun.

Si la impedancia de salida del integrador es despreciable frente a R; (ver Fig.6.11), la
realimentacion a V no degrada el CMRR del ILA. El mismo queda dado por:

CMRR;" =(1/Crr =1/Cio ) +% (6.58)

DD

siendo ¢ la tolerancia de los resistores. Como la ganancia Gpp esta limitada a valores
moderados, el CMRR queda dominado por el segundo término, resultando:

(6.59)

La maxima ganancia posible estd relacionada a través de (6.55) con la tension
diferencial de DC Vipmax que el A.B. debe admitir a su entrada. Utilizando esta
vinculacion, el CMRR puede expresarse como:

CMRR, =—Vec (6.60)

iDCMAX 2t

Considerando Vec=£15V, Vipmax=t300mV vy resistores al 1%, resulta un CMRR de
68dB que se podria calificar de marginal. En una situacion mas “actual” con el mismo
rango de Vipc y una tension de alimentacion Vec=x1.5V, el CMRR seria de solo
48dB, que no es aceptable.

* La resistencia R; del integrador contribuye con ruido pero solo para frecuencias por debajo de
la frecuencia de corte.
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Principales Inconvenientes de esta Topologia..

De acuerdo a (6.55), para que el A.B admita un buen rango de tensiones de DC de
entrada, se requiere una tension de alimentacion elevada y/o una baja ganancia: dos
condiciones desagradables. La primera, va en contra de la tendencia actual de
alimentar con baterias de reducida tension (3V) y la segunda dificulta conseguir altos
CMRR y bajos niveles de ruido.

Por ejemplo, si se dispone de Vec=*15V y se requiere una Vipcmax=300mV segin
exige la norma AAMI (AAMMI, 1998), la maxima ganancia admisible resulta de 50
veces (33dB). Esto es aceptable y permite conseguir CMRR razonablemente altos y
bajos niveles de ruido (miles de equipos comerciales funcionando en estas condiciones
avalan esta afirmacion). Ahora, si se considera una aplicacion mas “moderna” con
una tension de alimentacion de 3V (esto es equivalente a Vec=%1.5V), la maxima
ganancia admisible es de solo 5 veces, lo cual hace muy dificil obtener altos CMRR y
surge como imperativo aportar nuevas soluciones a este problema. Ademas, el hecho
de disponer de una ganancia reducida en la primer etapa, exige agregar etapas
adicionales de amplificacion lo cual incrementa el consumo del amplificador.

El principal inconveniente del esquema clasico radica en que su primer etapa
amplifica tanto la sefial de interés como las componentes de DC producto de los
potenciales de electrodo. Para evitar esto, es necesario suprimir las componentes de
baja frecuencia antes que ingresen al amplificador, es decir ubicar el punto de resta de
la Fig.6.10. directamente a la entrada del A.B., en forma previa a cualquier
amplificacion.

5.2. Una solucion propuesta : Circuito F-D con supresion de DC.

En esta tesis se propone una estrategia que implementa el esquema de la Fig.6.10.
respetando una estructura F-D. Todas sus conexiones a masa se realizan a través de
generadores de tension cuyo valor es idéntico a la tension de modo comin de entrada
Vic. Como se explicd anteriormente, esto conduce a un CMRR idealmente infinito.

Una topologia F-D que permite implementar la estructura de supresion de DC de la
Fig.6.10 se propone’ en la Fig.6.12. Este circuito por ser F-D, tiene un muy buen
rango de entrada y resulta particularmente apropiado para A.B. alimentados mediante
una fuente simple. Ademas, su salida diferencial puede conectarse directamente a
convertidores ADC de entrada diferencial.

> En realidad este simple “se propone” oculta decenas de circuitos que se ensayaron buscando
la solucion al problema, muchos de ellos no resistieron el analisis en papel, otros se
derrumbaron recién en las simulaciones y unos pocos (los mas perversos) recién mostraron sus
falencias al ser construidos. El circuito de la Fig.6.12 fue el tinico que sobrevivid a todas las
etapas. Esto muestra lo poco sistematico que puede ser el disefio de circuitos analogicos.
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Figura 6.12. Esquema del circuito F-D propuesto para implementar el
acoplamiento en AC activo.

5.2.1. Analisis del circuito

El circuito consiste en un amplificador F-D con una red de realimentacion también
F-D. Esta ultima contiene un integrador, el cual asegura un rechazo infinito a las
componentes de DC.

Si se consideran A.O. con ganancia infinita, lo cual implica una diferencia de

potencial nula entre sus entradas, la relacion entre la tension diferencial de entrada y la
tension diferencial de salida esta dada por:

v :VOB.L(HLJL . (6.61)
a st) B

De esta expresion puede obtenerse la ganancia diferencial Gpp(s) como:

Gop (5)= IV;D -2 Pst : (6.62)
s +8T

que verifica una respuesta pasa-altos de primer orden. Su ganancia a frecuencias
medias Gpp y su frecuencia de corte inferior f; estan dadas por:

Gy =apf (6.63)
1

_ 6.64

S Py ( )
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5.2.2. Implementacion de la estrategia.

La estructura propuesta puede implementarse mediante el circuito de la Fig.6.13.

=

Figura 6.13. Circuito practico que implementa la estrategia propuesta para
acoplamiento en AC activo.

Si se acepta6 inicialmente  R,=R’;, R,=R’,, R+~=R’s;, R=R’r, and C=C’r, los
parametros «, fy 7 definidos anteriormente estan relacionados con los elementos del
circuito mediante:

a=1+2R,/R, (6.65.2)
B=1+2R,[R (6.65.)
r=R,C, (6.65.¢)

Para tensiones de modo diferencial, este circuito se comporta segin la funcion de
transferencia (6.62). Si se aplica una tension de entrada de modo comtin, no circulara
corriente alguna sobre los resistores R1/2, R’;/2 (ambos extremos de estas resistencias
se encuentran al potencial Vic) y por lo tanto tampoco circularan corrientes sobre R,,
R’,. Las salidas de A3 y A4, que son generadores de tension conectados a masa,
presentaran una tension igual a V¢, verificando la condicidon deseada para conseguir
un CMRR infinito (ver APENDICE 5).

6 r r . . . .
De todos modos, como se mostrara mas adelante el CMRR de este circuito es independiente
del desbalance entre los componentes pasivos, siendo esta una de sus principales virtudes.
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Por otra parte, como la salida diferencial del integrador es nula, también lo sera su
entrada de modo diferencial, la cual coincide con la salida del amplificador. En cuanto
a tensiones de modo comun, la correspondiente a la entrada del integrador no esta
definida, quedando sin control y a merced de las corrientes de polarizacion de los A.O.
Para fijar la tension de modo comun del integrador se incluye el A5 (indicado en gris
en la Fig.6.13), que copia la tension de modo comin de entrada estableciendo el
potencial de modo comun. De este modo, todas las conexiones del circuito a masa
continuan siendo realizadas a través de generadores de tension iguales a la tension de
modo comin de entrada Vic.

Consideraciones de estabilidad del Circuito.

Utilizando A.O. internamente compensados, el circuito de la Fig.6.13 resulta estable
para tensiones de modo diferencial, dado que la ganancia de realimentacion para este
tipo de sefial (1/Gpp), es mucho menor que la unidad. Sin embargo pueden surgir
problemas de estabilidad para sefiales de modo comun.

Este problema es muy similar al caso del amplificador de instrumentacion F-D de dos
A.O. analizado en (WHITE, 1987). Sucede que los atenuadores balanceados a y [
atentan las sefiales de modo diferencial pero presentan ganancia unitaria para
tensiones de modo comun. El circuito tiene una realimentacion débil para sefiales de
modo diferencial pero una realimentacion muy fuerte (unitaria) para sefiales de modo
comun.

Un modelo simple que permite analizar los problemas de estabilidad de modo comun,
valido para frecuencias cercanas a la frecuencia de ganancia unitaria (0dB), se muestra

en la Fig.6.14.
° D> —O

Figura 6.14. Circuito utilizado para analizar la estabilidad de modo comun. Este
esquema es valido para frecuencias cercanas al corte de 0 dB.

Los amplificadores A1 y A3 aportan fase a la ganancia de lazo abierto y el circuito es
potencialmente inestable. Para asegurar su estabilidad sin incluir componentes a
masa’, se utilizaron A.O. de mayor producto ganancia ancho de banda (GPB) en el
integrador que en la etapa de entrada. De esta manera es posible asegurar que a la
frecuencia para la cual ganancia de Al es unitaria, la fase aportada por el seguidor
implementado por A3 sea despreciable, asegurando asi un Margen de Fase adecuado.

7 Para introducir atenuacién de modo comun es indispensable incluir componentes a masa, lo
cual degradaria el CMRR.
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5.2.3. Factores de Mérito.
Rango de DC de entrada.

Considerando amplificadores operacionales cuyas salidas puedan operar desde la
tension de alimentacidon positiva +V ¢ hasta la tension de alimentacion negativa —Vcc
de una fuente de alimentacion simétrica® (salida rail-to-rail), la maxima tension de DC
admisible a la entrada se produce cuando el integrador F-D entrega su maxima
excursion que es 2 Ve (una salida en +Vec y la opuesta en —Vc). Dado que la salida
del integrador se presenta a la entrada atenuada en un factor £, la maxima tension de
DC de entrada admisible Vip yax resulta:

Vi,DC,MAX =2 Vcc/ﬁ (6~66)

Tension de Offset a la salida.

La tension de offset a la salida se debe la diferencia entre las tensiones de offset
individuales de los A.O. A3 y A4 que componen el integrador. Esta diferencia,

AVorrserao = Vorrser.as = Vorrser.ag (6.67)
producira una tension de DC a la salida V;, pc, dada por:
Vone =@ MVoppsprao (6.68)
que puede expresarse en funcion de F como:
Voe =22 A grserno (6.69)

Es decir que Vipcmax €s S veces menor que la diferencia entre las tensiones de offset
de los A.O. que componen la etapa de entrada.

Ruido Equivalente a la Entrada.

El ruido del amplificador propuesto se debe principalmente a los A.O. Al, A2 que
componen la etapa de entrada. El ruido propio de R, y R’; también aparece
directamente a la entrada, pero utilizando resistores de valor moderado’, esta
contribucion es despreciable. El ruido de A3 y A4, aparece a la entrada atenuado en un
factor # y AS contribuye solo con ruido de modo comun. El ruido total referido a la
entrada resulta:

el =ex +er, +(ei3 +e;, )/ﬂz . (6.70)

¥ Se considero aqui una fuente simétrica para facilitar la comparacién con otras

configuraciones, pero esta topologia puede trabajar perfectamente a partir de una fuente simple.

? Un resistor de 6kQ tiene un ruido propio del orden del correspondiente a un muy buen A.O.
(=10nV/\Hz).
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Usualmente f es suficientemente grande como para despreciar el segundo término y
el ruido queda dominado por las contribuciones de Al y A2. En estas condiciones, la
tension eficaz de ruido referida a la entrada e; 1 se puede aproximar por:

e, =\2¢e, - (6.71)

Los resistores Rr, que determinan la frecuencia de corte inferior f;, suelen resultar de
valor elevado y también contribuyen al ruido total, pero su contribuciéon no es
importante dentro del rango de frecuencias de interés. Para frecuencias medias, los
capacitores Cr, C’t pueden considerarse corto-circuitos y el ruido de Rt no tiene
efecto alguno sobre el circuito. Este mecanismo, es similar al ruido incorporado por
los resistores de polarizacion en un esquema de acoplamiento en AC pasivo
(APENDICE 13).

Rechazo de Modo Comun.

Dado que se trata de un circuito F-D cuyas conexiones a masa se realizan
exclusivamente a través de generadores de tension igual a la tension de modo comin
de entrada, su CMRR sera idealmente infinito. En realidad, al igual que en el
amplificador F-D de dos A.O, el CMRR esta limitado por el desbalance entre los
CMRR de los A.O. que componen la etapa de entrada. Esto es:

.1 ! (6.72)

CMRR, ~ CMRR,, CMRR,,

Ecuaciones de Disefio.

Como un ejemplo de disefio y para validar el analisis previo, se implementd un
amplificador de ECG con las siguientes especificaciones: Vipcmax > £500 mV, una
frecuencia de corte fi = 0.05 Hz, Voc = £2.5V y una ganancia de modo diferencial
Gpp de aproximadamente 500 veces.

A partir del rango de DC de entrada deseado, utilizando la ecuacion (6.66.a) se obtiene
el valor de £

Zlcc 19 (6.73)

Luego se calcula « para obtener la ganancia necesaria como:

a=5m 50, (6.74)

B

y por ultimo, se dimensiona la constante de tiempo RrCr para conseguir la frecuencia
de corte deseada segun:

1
R.C,. = =3.18 s. 6.75
Tér 21, S ( )
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Finalmente, seleccionando componentes de valores estdndar resultan: Rt = 3.3MQ,

Cr=1uF, R/2=910Q, R,=7.5kQ, R; =22 kQ y R, =56 kQ, que definen:

a=519,8=924,G,, =a =480 y f, =0.048 Hz.

El circuito final, que se muestra en la Fig.6.15, se implementd utilizando A.O.
TLV2454 para la etapa de entrada (GBP = 220 kHz) y TLV2474 (GBP = 2.8 MHz)
para el integrador. Se incorporaron ademas las llaves SWrr y SW’gr para permitir la
recuperacion rapida del amplificador frente a una condicion de saturacion. Esto se
consigue operando estas llaves, cambiando de la Rt nominal que determina =3.3 s a

una centésima parte (=33 ms), consiguiendo asi una rapida recuperacion de la linea
base.

El proceso de disefio para el amplificador propuesto es muy simple. Como se mostrd
con el ejemplo previo, consiste basicamente en la seleccion de los factores oy . Para
que el A.B. admita un elevado valor de DC de entrada V,pcmax, £ deber ser pequefio
(ver (6.67)), pero de acuerdo a (6.68) esto incrementa la contribucion de ruido de A3y
A4. Entonces, la estrategia mas conveniente para un disefio de bajo ruido es elegir el
mas alto valor de £ compatible con la Vipcmax deseada y luego adoptar el valor de «
necesario para conseguir la ganancia total.

Si se dispone de una V¢ de al menos £1.5V (3 V), f= 10 provee un rango de DC de
entrada de 1300 mV, cumpliendo con el requerido por la norma AAMI (AAMI,
1998). Para este valor de £ la contribucion de A3 y A4 al ruido equivalente de entrada
no es significativa.

Figura 6.15. Circuito practico para implementar la técnica propuesta. Se incluyen
la llaves SWrr y SW'er que permiten la recuperacion rapida del
amplificador luego de una situacion de saturacion.
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5.2.4. Resultados Experimentales.

Se construyé un prototipo utilizando resistores metal-film al 1% y capacitores
multicapa al 10%. El rechazo de modo comiin a 50Hz del circuito resulté de 107 dB
operando con una fuente simple de 5V (equivalente a una fuente simétrica de +2.5V).

Para evaluar el comportamiento del sistema de “recuperacion rapida” con sefales
reales, se implementé un amplificador'® de ECG basado en el circuito propuesto
(SPINELLI, 2003).

En primer lugar se mantuvo la constante de tiempo “rapida”de 0.03s por un tiempo
prolongado simulando un reset manual. Esto corresponde al primer tramo grisado de
la Fig.6.16, donde puede observarse claramente la distorsion de baja frecuencia. En el
segundo tramo, las llaves se cerraron durante un pequeiio intervalo, suficiente para
recuperar la linea base, simulando un “reset automatico”. Esto suele implementarse al
cambiar de derivacion de acuerdo a lo recomendado en la seccion 3.2.13.2 de la norma
AAMI (AAMI, 1998).

11 mV
1s

—_—

Figura 6.16. Registro de ECG obtenido con el A.B. construido. En las zonas
grisadas se cerraron las llaves SWrry SW'er donde se observa que
el amplificador recupera rapidamente el nivel base. En el primer
tramo grisado también puede observarse la distorsién producida por
la elevada frecuencia de corte inferior. En el segundo tramo las
llaves se mantuvieron cerradas sélo el tiempo necesario para llevar
al A.B. a un nivel de operacién adecuado.

Este mecanismo de recuperacion rapida, caracteristica exclusiva del “acoplamiento
activo”, es muy util en la practica clinica porque permite que el registro alcance
rapidamente el nivel base luego de una condicion de saturacion. Esta puede producirse
por diversos factores, por ejemplo debido a la seleccion de una nueva combinacion de
electrodos o por artefactos de movimiento. Por ltimo, en la Fig.6.16 se muestra en
detalle el registro de ECG obtenido donde no se observan signos de interferencia de la
tension de red.

' El amplificador utilizado incorpora ademas un circuito reductor de modo comin DRL que
incrementa el CMRR unos 30dB al mismo tiempo que asegura una apropiada tensiéon de modo
comun de entrada. Este circuito accesorio asi también como el amplificador completo
construido se analizaran mas adelante en los CAPITULOS 7 y 8 respectivamente.
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N

Figura 6.16. Detalle del registro obtenido. No contiene otro procesamiento mas
que la limitacién de su ancho de banda a 128Hz.

6. Conclusiones.

Las soluciones pasivas presentan un bajo consumo y admiten altas Vipcmax, pero
producen elevadas tensiones de offset de salida V,pc que obligan a incluir una segunda
etapa de supresion de DC. Esto tltimo atenta contra la respuesta transitoria, exigiendo
un cuidadoso y comprometido disefio del A.B. (RAMOS, 2001), (SPINELLI, 2004).

La red de acoplamiento pasiva propuesta permite obtener muy altos CMRR
conservando una implementacion simple y totalmente pasiva.

Por otra parte, las estrategias activas permiten asegurar bajas tensiones de DC a la
salida del A.B. y admiten la implementacion de estrategias de recuperacion rapida
frente a perturbaciones que lleven a la saturacion del A.B..

El principal inconveniente de la solucion activa clasica es la limitacion de la ganancia
de la primer etapa a valores moderados. Para salvar esto, se propuso una
implementacion F-D del esquema activo que admite altas V,pcmax aun con bajas
tensiones de alimentacion.

Respecto a la tension eficaz de ruido, las soluciones analizadas, asi también como las
propuestas en esta tesis, presentan niveles de ruido similares.

A modo de resumen, a continuacién se presenta una tabla comparativa entre las
distintas alternativas para conseguir el acoplamiento en alterna.
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Vioemax | CMRR Vop.our Gop Zc et
Red T No Bai Alto Alta baja ~2 e20
- limitado ajo
B o (Clasica) (AV orrseT-App)
le)
5= F-D No Alto Alta Ata | ~2e2o
$ 2 | Balanceada limitado
% a Alto AV orrser-Gop (Cn)
(Propuesta en
esta tesis)
Activo S-E Bajo Muy Bajo Moderada | Alta ~2 €20
» (Clasico) Moderado
Sq (Vee/Aop) (AVorrser) (Cn)
==
é (I:) Activo F-D | Moderado Moderado Alta Alta ~2 €20
T =
© (Propuestaen | (2Vcc/B) Alto (AV.orrset-Goo/B) (Civ)
esta tesis)
Tabla 1. Factores de Mérito de las distintas técnicas para Acoplamiento en
Aterna analizadas.
Detalle de los simbolos utilizados en la Tabla 1.
Vipcmax : maxima tension de entrada DC admisible.
CMRR : Rechazo de Modo Comun.
Vopc.out : Tension de DC a la salida del A.B.
Gpp : Ganancia admisible en el Front-End.
Zc : impedancia de entrada de modo comuin
Vorrser  : tension de offset de un A.O.
AVorrser © diferencia entre las tensiones de offset entre dos A.O.
] : Parametro de disefio del A.B. F-D de dos A.O. Usualmente f~10«Gpp.
Cin : Capacidad de Entrada del A.O.
i : ruido RMS al cuadrado total referido a la entrada.
&0 : ruido RMS al cuadrado de un A.O.
Vee : Tension de alimentacion.
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Capitulo 7: Mejora de las caracteristicas de entrada de un A.B.
mediante Realimentacion de Modo Comun.

1. Resumen.

Es un hecho bien conocido que mediante el uso de realimentacion negativa es posible
mejorar ciertas caracteristicas de un amplificador, como la impedancia de entrada,
linealidad, rechazo a perturbaciones, etc. En este capitulo se presentan varias
estrategias, basadas en la realimentacion de la tension de modo comin, que permiten
mejorar sustancialmente las propiedades de un A.B.

Un amplificador de instrumentacion generalmente presenta muy elevadas impedancias
de entrada de modo comun Zc. En aplicaciones biomédicas, esta impedancia se ve
comprometida por necesidad de disponer de un camino para las corrientes de
polarizacion de entrada y por la capacidad de los cables blindados. Se presentan aqui,
técnicas como bootstraping y circuitos manejadores de blindaje (shield-driver) que
permiten minimizar estos efectos.

También se analiza en este capitulo, un circuito denominado DRL (Driven Right Leg)
que permite reducir la tension de modo comun V¢, mediante una realimentacion
negativa de la misma. Esta reduccion de Vey equivale a incrementar el rechazo del
A.B. a interferencias de modo comun.

En la ultima seccion, se aplica la realimentacion de modo comun para el control a lazo
cerrado del punto de polarizacion de amplificadores alimentados con una Fuente
Simple.

Todos estos circuitos operan realimentando Vcy y pueden presentar problemas de

estabilidad. En este capitulo se analizan las condiciones de estabilidad para cada uno
de los circuitos y también para el caso en que operen en forma conjunta.
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2. Reduccion de la tension de modo comun. El circuito DRL.

Segun se analizo en detalle en el CAPITULO 2, la tensién de modo comun Vey es
producida principalmente por la tension de red. A los efectos del analisis y del disefio
de los circuitos reductores de modo comtn, resulta suficiente el modelo simplificado
de la Fig.6.1. Entre otras cosas, este esquema considera una capacidad linea-masa
(Csyp) despreciable.

o = Linea220V 50 Hz

J_ Veo Viso| —T 0150

Cs
s s

Figura 6.1. Modelo de EMI simplificado utilizado para el andlisis del circuito
reductor de la tensién de modo comun.

Una forma de obtener tensiones de modo comun reducidas es asegurando que la
impedancia del tercer electrodo Zg; (paciente-masa) sea baja. Esto no es simple de
conseguir, pues esta impedancia presenta valores poco predecibles de entre 1kQ y
IMQ (ROSSEL, 1988).

Como se comentd anteriormente, una forma de obtener bajas impedancias electrodo-
piel es “preparando” la zona donde se aplica el electrodo. Una técnica simple, aunque
algo primitiva, consiste en eliminar la primer capa (de alta impedancia) de la
epidermis' mediante abrasion. Es un objetivo de la ingenieria biomédica eliminar este
tipo de “incomodidades”.

Una forma de asegurar una Vcy reducida, aun con altas impedancias electrodo piel, es
utilizando una realimentacion negativa de la tension de modo comun a través del
electrodo de masa Zg;. Esta forma de utilizar el tercer electrodo, incorporandolo a un
circuito activo reductor de modo comun, se conoce como “circuito excitador de pierna
derecha”, “Driven-Right-Leg-Circuit” o simplemente DRL. Este nombre algo extrafio
se debe al hecho que, en electrocardiografia, el electrodo de masa se coloca en la
pierna derecha.

) . . -,
Se realizaron algunas pruebas que permitieron comprobar que efectuando una abrasion

importante (sin llegar a ver sangre) las impedancias de contacto toman valores menores a

200Q!!". En estas condiciones es muy simple medir y esta tesis no tendria mucho sentido.
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En la Fig.6.2 se muestra un esquema de este tipo de circuito. A partir del A.B. se
obtiene’ una muestra de la tension de modo comun de entrada Vey. Esta es
realimentada en forma negativa al tercer electrodo luego de ser comparada con el
potencial de masa y amplificada por A(s). Este esquema incluye filtros pasivos RC en
las entradas del A.B., los cuales quedan establecidos’ por la impedancia propia del
electrodo y la capacidad Cr de los cables de conexion.

Ce
> I_ Re2
S Re2 ;;CF M A v
Ve —AW\ ;-ECF 500

Re3 @ —— \/¢

Figura 6.2. Esquema general de un A.B. con circuito DRL. El potencial indicado
como Vic corresponde a la tensién de modo comun presente en las
entradas del amplificador.

2.1. Estabilidad del Circuito DRL.

A partir del esquema presentado en la Fig.6.2 se obtiene, para tensiones de modo
comun, el circuito de la Fig. 6.3. Para llegar a este esquema simplificado se considerd
que la muestra de Vic provista por el I.A. coincide con la tension de modo comun
presente en sus entradas”.

* Mas adelante, en la Fig.6.4 se detallara como puede obtenerse una muestra de la tension de
modo comun de entrada.

3 En algunos casos estos filtros no son “parasitos” sino que se incluyen especialmente para
atenuar componentes de alta frecuencia.

* Esto implica suponer que el amplificador de instrumentacién tiene un producto ganancia
ancho de banda GPB suficiente como para no incorporar singularidades dentro del rango de
frecuencias de interés.
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Ce Vewm

|
|
wl L

£3
2/

Cs

A(s)- Vic

-|- Ciso .+ TV‘CT 2.Cr
<

Figura 6.3. Circuito equivalente del esquema de la Fig. 6.2.

Resolviendo el circuito se obtiene que la relacion entre la tension de modo comin Vey
y la tension de linea Vp esta dada por:

(14—s-r0)RE3

Veu Ko s*tyr +5(7,+7,+7,)+1 6.1)
VP Clasico ‘ 1+ A(S)
s* 1yt +5(7, 47, +7,)+1
siendo
Ro = ﬁ ; CN — CISO '(CP + CB) . Kc — CP 'C1so
2 Cio +C + Gy Cio+Co+Cy

C=2C 5 7,=RC, ; 7,=R;Cy ; 7,=RyC,

La estabilidad del DRL puede analizarse a partir de su ganancia a lazo abierto GH(s),
la cual puede obtenerse por inspeccion de (6.1):

1
GH(s)=—
s* eyt +s(ry+ 7,47, +1

- A(s) (6.2)
En el disefio de la compensacion de este circuito debe tenerse en cuenta que muchos
de los parametros involucrados no son bien conocidos y ademas muy variables. Por
este motivo los polos del sistema no estan definidos con precision.

Para asegurar la estabilidad del DRL (WINTER & WEBSTER, 1983) proponen, con un
criterio muy razonable dada la incertidumbre en los parametros involucrados, una
compensacion por polo dominante considerando un caso desfavorable.

En (6.2) se observa que el primer factor, asociado a los elementos pasivos del circuito,
presenta una ganancia aproximadamente unitaria para frecuencias por debajo de la
correspondiente al primer polo. La compensacion resulta asi relativamente simple;
basta con utilizar como amplificador de modo comuin A(s) un integrador’ tal que su

> Dado que el integrador se implementara con un A.O. real con una ganancia de de lazo abierto
finita 4, el polo dominante no estara en el origen como sugiere (6.3) sino que su constante de
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ganancia decaiga a 0dB (“corte”) antes del primer polo de (6.2). La transferencia de
este amplificador sera:

A(s) = % (6.3)

Un circuito algo mas detallado del DRL, incorporando este integrador como
amplificador de modo comun, se muestra en la Fig.6.4. El resistor Rp limita la
corriente maxima que puede circular por el paciente que de acuerdo a la norma
(AAMLI, 1998) no debe exceder los 10puA.

A5 >t Veu

Figura 6.4. Circuito practico para la implementacion del DRL.

De aqui en mas, el disefio del circuito DRL se reduce a dimensionar el integrador (es
decir R; y C;), de modo tal que su ganancia sea unitaria a la frecuencia del primer polo.
Por ejemplo, considerando valores no muy optimistasé: Cis0=200pF, Cp=2pF,
Cp=200pF, Cg=200pF, Re1=100kQ2, R;=200kQ), R;=10kQ, A;=110dB, que determinan
R=50K, Cy=400pF, Cx=100pF, 15=22uS, 1,=20uS, 1,=80uS, resulta:

GH (5) - Als) (64)
(s2 440-107"% +5-122-10° +1)

) A(S) 6.5
GH(S)_(1+s-117MS)‘(1+S‘3-7“5) -

tiempo asociada sera 7,o=R;-C;-4,. De todos modos, para el andlisis de estabilidad (frecuencias
proximas al corte de 0dB) puede considerarse un integrador ideal.

6Se adoptaron valores elevados para las capacidades de acoplamiento, muy elevados para Ciso,
una alta impedancia electrodo piel para los electrodos de sefial y una muy elevada para el tercer
electrodo de masa.
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El polo de menor frecuencia se ubica en 1.36kHz y el superior en 43kHz. Para que la
ganancia del integrador sea unitaria en 1.36kHz se debe verificar:

! 1, (6.6)
RC,-27-1.36kHz.

de donde resulta: R,Ci=117us. Para utilizar valores comerciales se puede adoptar:
R.C, =10kQ-10nF =100ps (6.7)

y la ganancia a lazo abierto del sistema compensado queda:

1
GH(s)= 6.8
®) s-lOOps-(1+s-117ps)‘(1+s-3.7ps) (©5)

En la Fig.6.5 se muestra la ganancia de lazo abierto correspondiente al sistema
compensado, donde se observa que la ganancia a 50Hz es de alrededor de 30dB’ y su
margen de fase de unos 45 grados.

40dB

20dB

[lGHarao30B | [N

0dBF-——F=-- "'""""""'>T<;""""'“
[}

-20dB

Magnitud [dB]

-40dB

-90 —_

-110 ™

-130 N

-150

Fase [grados]
7

-170 N

N

N A A 1 1 1 o A I R B A AUV I B I

™

-190

10Hz 100Hz 1kHz 10kHz

Figura 6.5. Ganancia de Lazo Abierto del sistema compensado. EI mismo
presenta un Margen de Fase de unos 45°.

7 Este valor esta dado por la ganancia del integrador para esta frecuencia.
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2.2. Rechazo de la Tension de linea.

Reemplazando la expresion de A(s) dada por (6.3) en (6.1) se obtiene:

2
_K..R.. s -(l+s~ro)-RiCi ’ (6.9)

B +s-(r, 41, +7,)+5> 1, 1)-5 RC +1
0 1 2 0 1 i1

Yeu]

I/P Clasico

que con los valores anteriormente adoptados se transforma en:

Youl  _ipF-200k-

P

s (1+s-22ps)(1+s'31.6s)-100us

(6.10)
s(1+5-122us +s° -440ps”)-100us +1

Clasico

En la Fig.6.6 se muestra la respuesta en frecuencia correspondiente a esta funcion de
transferencia (en linea llena) y la misma funcion para el caso en que el paciente sea
conectado a masa mediante una resistencia de 200kQ sin utilizar el DRL. Esto ltimo
corresponde a la expresion (6.9) considerando R;Ci=w (ganancia nula).

-50 s
aATA
70 Sabalid
Sin DRL (REs=200kQ2) . - A
17 /1
@ -0 -7
k=2 -
N - [=30dB
zﬁ P Con DRL (REs=200k<2)
3 110 )
/
-130
-150
10Hz 100Hz 1kHz 10kHz

Figura 6.6. Rechazo de la Tension de Linea. La curva en linea llena corresponde
al caso de utilizar el circuito DRL. En linea punteada se indica el
rechazo correspondiente a la conexién directa del paciente a masa
mediante una impedancia Re3=200kQ2.

En esta figura se observa, que a la frecuencia de la tension de red (50Hz.), la tension
de modo comun estd unos 120dB por debajo de la tension de linea. Considerando una
red de Vp=220V resulta una tension Vcy de alrededor de 220uV que no produciria
mayores inconvenientes®. En esta figura también se observa que el nivel de Vew
utilizando el DRL es unos 30 dB menor que el correspondiente a la conexion directa a
través del tercer electrodo.

¥ Este rechazo generalmente es suficiente para que la interferencia introducida por Vey no sea
apreciable. De todos modos, la compensacion disefiada es bastante conservadora y si fuera
necesario podria asignarse una ganancia mas importante.
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Como muestra la Fig.6.5, para frecuencias elevadas, la ganancia de lazo abierto es
reducida, conduciendo a un bajo rechazo de EMI en estas frecuencias. En general, esto
no presenta un inconveniente grave, pero en presencia de interferencia de alta
frecuencia, por ejemplo debida a tubos fluorescentes (WINTER & WEBSTER, 1983),
puede dar lugar a importantes niveles de interferencia.

Los tubos fluorescentes utilizados en iluminacion generan EMI a la frecuencia de linea
y también componentes de alta frecuencia de alrededor de 1kHz. (WINTER, 1983),
(SILVA, 1994). Si bien la energia de este tipo de EMI en alta frecuencia no es
importante, su valor pico puede ser comparable al de la componente de SOHz (ver
APENDICE 11) y resulta deseable contar con un buen rechazo de modo comun para
frecuencias altas. Una solucion para estos casos, es utilizar un amplificador de modo
comun de transconductancia con un ancho de banda extendido. (SPINELLI, 1999).

3. Circuito Manejador de Pantalla (S-D: Shield-Driver)

Como se mostrd en el CAPITULO 2, los cables blindados son necesarios para eliminar
la interferencia producida por acoplamiento a los cables de conexion. Este tipo de
cable presenta una capacidad importante’ entre el conductor central y su malla, lo cual
degrada sensiblemente la impedancia de entrada de modo comiin. Para evitar esto,
puede utilizarse un “circuito manejador de pantalla” mas conocido como “Shield-
Driver” (S-D).

Este tipo de circuito, que se muestra en la Fig.6.7', intenta mantener la malla del
cable al potencial de su conductor interno. De esta manera, no circulara corriente
alguna a través de la capacidad distribuida del cable Csy y se minimizaran sus efectos.

Figura 6.7. Circuito Shield-Driver.

Considerando la capacidad distribuida del cable como una capacidad concentrada Csy,
incorporando la capacidad de entrada propia del A.O. (Cp) y representando el buffer
por su ganancia G(s), resulta el circuito equivalente de la Fig.6.8.

? Dependiendo del diametro del cable, su capacidad de hasta varias centenas de pF por metro.

' En realidad se trata de un circuito equivalente para tensiones de modo comiin.
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ViN G(s) o Vo

Figura 6.8. Circuito equivalente del esquema de la Fig. 6.7

Se advierte en esta figura, que el circuito contiene una realimentacion positiva a través
de la capacidad Csy lo cual sugiere la posibilidad de que existan problemas de
estabilidad. Para el analisis de este circuito, en primer lugar se calculara la impedancia
de entrada Zjy vista desde el cable. Posteriormente, se incluira la impedancia de
electrodo Zg para finalmente determinar la funcion de transferencia entre la tension de
salida Vo y la de entrada V.

3.1. Impedancia de Entrada.

La impedancia de entrada del amplificador con el shield-driver, definida como V1/1,
(ver Fig.6.8) esta dada por:

14 1
=1 6.11)
i 1, s(cIN +Cy (1 —G(s))) (

En esta ecuacion se observa que para frecuencias bajas, donde G(s) es
aproximadamente unitaria, la impedancia de entrada esta determinada por la capacidad
de entrada propia del A.O. y es independiente de la capacidad del blindaje Csy: los
efectos de esta ultima capacidad son “neutralizados”

3.2. Funcion de Transferencia.

Considerando una impedancia de electrodo resistiva Rg, la funcion transferencia del
circuito shield-driver queda dada por:

T(s)= Vo(s) | Zwls) (6.12)
Reemplazando (6.11) en (6.12) resulta:

1
T(s)= ; =R.C. ;7. =R.C, (6.13)
(5) s(ri+rG(1—G(s)))+1 COM Fa = Melon s 1 = Bt

Caso 1. G(s) de primer orden.

La funcion de transferencia hallada en el punto previo depende de la ganancia G(s) del
buffer. Si se considera que esta ganancia verifica un modelo de primer orden
(METTING VAN RN, 1990), y un A.O. con un producto ganancia-ancho de banda
GPB, esta ganancia G(s) tendra la forma:

G(S):1+s1-f ; 7, =1/(2zGPB) . (6.14)

Remplazando (6.14) en (6.13) resulta:
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I+s-7
T(s)= A . 6.15
(5) sty (tg+7)+ (7, +7,)s+1 (19

Como Cp«Csy, es decir 7«7, la ecuacion (6.15) puede aproximarse aceptablemente
por:

l+s-7
T(s)= A . 6.16
(5) s° 7,76 + (7 +7, ) s +1 (6.16)

Dado que el polinomio caracteristico es de segundo orden con coeficientes positivos,
el sistema es incondicionalmente estable. Es decir, que para una G(s) dada por (6.14) ,
el circuito es estable para cualquier valor de sus componentes (Csy, Cin, Ri).

Si bien en estas condiciones el circuito no es inestable, su respuesta transitoria puede
ser poco amortiguada. La frecuencia de resonancia f,, y el factor de amortiguamiento

estan dados por:
L N LU 6.17)
27m\[T AT 4z, 47,7,

Como 7 »7y , a partir de (6.16) se observa que el ancho de banda del S-D es
sensiblemente menor que el GPB del A.O. Se observa ademas, que la capacidad de
entrada Ciy incrementa el amortiguamiento (Cpy incrementa 7;) .

Por ejemplo, considerando un cable blindado de unos 2 m de longitud con una
capacidad de 100pF/m (Csy=200pF), Re=100kQ y un A.O. con un GBP de IMHz y
C=3pF resultan:

f =90kHz ; £=0.1343 . (6.18)

Caso 2. G(s) de segundo orden.

Para conseguir una G(s) de primer orden como la indicada en (6.14), es necesario
utilizar un A.O especialmente disefiado para disponer de un buen margen de fase
(MF). Su margen de fase deberia ser de 90 grados.

Si se utiliza un A.O. de propositos generales internamente compensado, el MF
dificilmente superara los 45 grados. En este caso, G(s) presentara al menos dos polos y
el circuito S-D si puede presentar problemas de estabilidad.

Considerando que el buffer presenta una G(s) de segundo orden dada por:

2
o
G(s)= nA , (6.19)
(S) s2+2§Aa)nAs+a)jA

y reemplazando esta G(s) en (6.13) resulta:

T(s)z s’ +2w s+, (6.20)
s (Ti +75 ) +5° [2@60“A (ri +74)+ 1} + S(a)jATi + 2§a)nA)+a)fA
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Teniendo en cuenta que 7«7, (6.20) puede aproximarse por:

2 2
T(s)= 3 . N +2§Aa)nAS+2a)nA . . (621)
576 +5° (28, 0,076 +1)+s(a)nAri +2§Aa)nA)+a)nA

y su polinomio caracteristico es:

$'76 +87 (28,0,,70 +1)+ s (07, + 28,0, )+ 0}, : (6.22)

Este nuevo sistema, bajo ciertas condiciones, puede volverse inestable. Para
determinar su estabilidad puede utilizarse el criterio de Routh. El arreglo
correspondiente resulta:

5 75 a)jATi +28,0,,
52 28, 0,7 +1 a)fA
5! I:(Zé:Aa)nATG +1) (a)jAri +2&, 0, ) — 1,07, ]/(2§Aa)nArG +1)
s° .,
(6.23)

El nimero de polos en el semiplano derecho esta dado por los cambios de signo que se
produzcan en la primer columna. Para que no existan cambios de signo, es decir para
que el sistema sea estable, se debe verificar que:

(2&,0,,74 +1)(a)fAri +2§Aa)nA)—rGa)fA >0 . (6.24)

Reemplazando las expresiones correspondientes a 7, 7g y agrupando se obtiene:

452 + 2§A (a)nAREClN +;J >1- CIN /CSH : (6'25)

nA"E ~'SH

Considerando que Ci/Csy «1, y definiendo una funcion f(Rg) como:

1
f(RE ) =40 +28, (WHARECIN +m} . (6.26)

La condicion de estabilidad es:
f(RE)>1 , (6.27)

donde se observa claramente que la estabilidad del circuito depende de la impedancia
Rg del generador.
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Una posible grafica de f(Rg) se muestra en la Fig.6.10. En este caso, el circuito es
inestable para un rango intermedio de valores de Rg mientras que es estable tanto para
altos como para bajos valores de Rg.

La peor condicion, es decir el menor valor de f{Rg) , se produce para

Ro-—— 1 (6.28)

@y CnConi

y esta dado por:
Sy = 45; + 4§A\/ CIN/CSH (6.29)

El circuito sera incondicionalmente estable si el minimo valor de f{Rg) es mayor que la
unidad, es decir:

48 +4&,Cy[Cq > 1 (6.30)

Una buena opcion para asegurar la estabilidad del S-D, independientemente de Cy y
Csu (los cuales pueden ser muy variables), es seleccionar un A.O tal que 4&°, sea
mayor que uno, es decir con un &, de al menos 0.5.

En caso de ser necesario, otra forma de estabilizar el circuito es incluir un atenuador
por un factor « a la salida del buffer (METTING VAN RN, 1990), reduciendo de esta
forma su ganancia ligeramente por debajo de la unidad. Esta alternativa no es del todo
recomendable pues degrada la reduccion de Cgy, subsistiendo una fraccién remanente
de Csydada por Csy(1-c).

Observacion.

Para asegurar la estabilidad del circuito “shield-driver” es importante utilizar un A.O.
especialmente disefiado para operar con ganancia unitaria (Buffer).

3.3. Resultados Experimentales.

Con el fin de validar las expresiones obtenidas, se efectud un ensayo para observar la
respuesta transitoria del circuito al aplicarle un escalon de tension en su entrada.

En esta prueba se utilizé un cable coaxil con una capacidad total de Csy=200pF, una
resistencia de generador Rg=100kQ), y un A.O. LM358 trabajando con realimentacion
unitaria. En estas condiciones, la ganancia G(s) del buffer depende, entre otras cosas,
de la capacidad de carga aplicada a la salida del A.O. Para el dispositivo utilizado se
encontrd experimentalmente que su G(s) corresponde aproximadamente a una funcién
de transferencia segiin (6.19) con @w,,~27-850kHz y £,~0.35.
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En la Fig.6.9 se muestran la repuesta al escalén'' del circuito S-D correspondiente a la
funcién de transferencia (6.21) y la obtenida en forma experimental, donde se observa
un muy buen ajuste entre el modelo y los datos experimentales.

—_
o
T

05f

Experimental

0.0 f-----~-- — Modelo

0.5

-0 0 10 20 30 40 50 60 70 80
t,us
Figura 6.9.Respuesta al escalon del circuito S-D. En linea llena se indica la

respuesta correspondiente a la expresion (6.20) y en linea punteada
la obtenida en forma experimental.

En cuanto a la estabilidad del circuito construido, en la Fig.6.10 se muestra la grafica
correspondiente a la funcién f{Rg) definida anteriormente. Se observa que, para
valores de Ry entre 1kQ2 y 40 kQ el circuito es inestable (f{Rg)<1), mientras que fuera
de este rango no presenta problemas de estabilidad. Esto fue comprobado
experimentalmente: con Rg=50Q y Rg=100kQ el circuito result6 estable, mientras que
utilizando Rp=10kQ se torno inestable.

25

2.0 \
tg 15 3 < Zana Ingstable N p
~ N i //

10_______¥ TTTTTTT === " ___7)'/____

\\ /
ﬁW[N
05
0.0
1kQ 10kQ 100kQ2
Rec
Re, Q

Figura 6.10. Gréfica correspondiente a la funcion f{Rg) que define la estabilidad
del circuito S-D. El mismo es inestable si f{Rz) adopta valores
menores que la unidad.

' Si bien en la Fig. 6.9 se indica la respuesta a un escalén unitario, la amplitud real del escalon
aplicado fue de 50mV a fin de asegurar la operacion del A.O. en zona lineal.
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4. Estabilidad del DRL junto con el S-D.

En caso de utilizar un circuito Shield-Driver (S-D), el analisis de estabilidad, asi
también como el disefio del DRL, difieren del presentado en la seccion 2.1. Como se
vera a continuacion, en este caso las condiciones de operacion son bastantes mas
benignas. Un modelo simplificado para el caso de utilizar simultaneamente los
circuitos S-D y DRL se presenta en la Fig.6.11.

le _

|
Re2/2 ,'__>

Crl/Cs

Ciso

I A(s
: E

Figura 6.11. Circuitos S-D y DRL operando en conjunto.

Si se considera que el S-D es estable y que neutraliza efectivamente la capacidad Csy |
la impedancia de entrada Zjy serda muy elevada y el modelo de la Fig.6.11 puede
reducirse al que se muestra en la Fig.6.12. Se observa aqui la importante contribucion
del S-D a la estabilidad de modo comun: si bien agrega polos de alta frecuencia,
elimina'? el polo impuesto por la capacidad propia del cable blindado.

* I T(s)
Cs+ Ciso J Res

CsCiso

Als) |

Figura 6.12. Circuito equivalente correspondiente al esquema de la Fig.6.11.

El nuevo modelo resulta verdaderamente simple. Su ganancia a lazo abierto GH(s)
estd dada por:

1 G -C
GH (s)=T(s)4 ; =R, —5 150 6.31
(TN 5 fmRegigs 63D

Siendo 7{(s) la funcion transferencia del S-D y A(s) la correspondiente al DRL.

"2 No lo “elimina” pero lo traslada a frecuencias suficientemente altas como para no afectar al
estabilidad del circuito.
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4.1. Diseiio del DRL con S-D.

El nuevo sistema presenta un polo en 1/z5p y polos de alta frecuencia aportados por el
S-D. Utilizando amplificadores operacionales con GPB razonables (x<I1MHZ) estos
polos se produciran para frecuencias, del orden de 100kHz.

Una forma simple de compensar el sistema es utilizando, al igual que en la seccion
2.1, un integrador como implementacion de la transferencia A(s). Su constante de
tiempo debe dimensionarse para que el A(s) presente ganancia unitaria en 1/zgp,
asegurando de este modo un margen de fase de 45 grados. Es decir que la constante de
tiempo del integrador debe ser igual o mayor que 7sp. Considerando Ciso=200pF,
Cp=200pF y Rg3;=100kQ, de acuerdo a (6.31), la constante de tiempo R,C; resulta de
10us.

En la Fig.6.13 se muestra la ganancia de lazo abierto del sistema compensado. Se
observa que el S-D desplaza el polo impuesto por la capacidad del cable blindado a
frecuencias superiores, permitiendo otorgar mayor ganancia al sistema. En este caso, a
la frecuencia de red (50Hz) el DRL tendra una ganancia a lazo abierto de alrededor de
50dB.

80dB
60dB [
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40dB g

20 dB | [GHs01~50dB) IR -
0dB “x
-20dB =
\\\
-40 dB \

\ \

\
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0 S — . \
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Figura 6.13. Ganancia de lazo abierto del sistema DRL+S-D. En linea llena:
sistema sin compensar. En linea punteada: sistema compensado
utilizando un integrador en el DRL.
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5. Control de Z¢c mediante realimentacion de modo comun.

Es un hecho conocido que por medio de una adecuada realimentacién es posible
modificar la impedancia de entrada de un amplificador.

En esta tesis se propone una estrategia, basada en una realimentacion de la tension de
modo comun, que permite modificar la impedancia de entrada para este modo (Z¢) sin
afectar la correspondiente a tensiones de modo diferencial Zp. Esto es particularmente
util en un A.B. porque se requiere una muy alta Zc, mientras que los requerimientos en
cuanto a Zp no son muy estrictos. Una Zp de 10MQ cumple holgadamente con la
norma AAMI. (AAMI, 1998)

La topologia propuesta, introducida en el CAPITULO 5, se muestra en la Fig.6.14. Se
trata de dos resistores Rp que definen la impedancia de entrada para sefiales de modo
diferencial y un generador controlado de modo comun que implementa la
realimentacion de modo comun hacia la entrada. Estos elementos proveen un camino
de DC a las corrientes de polarizacion del A.O.

N Zc ,A Zn

Figura 6.14. Topologia propuesta para controlar Zc mediante una realimentacién
de Modo Comun.

El circuito equivalente para tensiones de modo comun es:

G-Vic

Zc=Vicllic
Figura 6.15. Circuito equivalente correspondiente al esquema de la Fig. 6.14.

A partir de este circuito puede obtenerse Z, la cual esta definida por:

z.=Ye (631)
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resultando:

Z.= . (6.32)

Se observa que adoptando G=1 se obtiene Zc=w y que, utilizando una ganancia
negativa y muy elevada, es posible conseguir muy bajas Zc, lo cual puede resultar
muy util para sistemas de 2 electrodos ver (CAPITULO 3). En ambos casos la
impedancia de entrada de modo diferencial es igual a 2Rp.

5.1. Alta Z¢c: Amplificador con Bootstraping de Modo Comun.

Si se utiliza una ganancia G unitaria, al aplicar una tension de entrada de modo
comun, ambos bornes de los resistores Rp se encontraran al potencial Vic. Sobre estos
resistores no circularan corrientes y la impedancia Zc resultara infinita cumpliendo el
objetivo buscado (SPINELLI 2003b).

Existe un problema practico al utilizar G=1. En estas condiciones, no circulara
corriente alguna sobre los resistores Rp, es decir tampoco las corrientes de polarizacion
necesarias para el funcionamiento de los A.O. Si las entradas estan acopladas en AC
mediante capacitores (ver Fig. 6.16), estas corrientes no encontraran un camino de DC
a masa y se integraran en los capacitores de acoplamiento, llevando al A.B. fuera de su
rango de operacion®.

Dado que en aplicaciones biomédicas no se requiere una Zc elevada en continua sino
solo particularmente para 50Hz., este problema puede solucionarse adoptando una
ganancia G(s) de la forma:

o0

Asi, la ganancia sera nula en DC y, eligiendo adecuadamente la constante de tiempo z,
resultara practicamente unitaria en S0Hz. La nueva Z¢ esta dada por:

Z.(s)=R,+R,-7-s (6.34)

Se observa que ahora Z¢ presenta una componente inductiva que, utilizando Ry=10MQ
y constantes de tiempo 7 del orden de los segundos, puede representar inductancias
equivalentes del orden de los millones de Henrios j!!!. Esto puede aprovecharse para
producir una resonancia paralelo a S0Hz entre esta inductancia y las pequefias
capacidades de entrada Cyy propias del amplificador. La frecuencia de resonancia
estara dada por:

1

fo= 27\C Ry - T

(6.35)

"> Experimentalmente se observa que “a veces” el amplificador funciona, por momentos llega a
saturarse y luego al tocar con “el dedo” se descargan las capacidades y vuelve a funcionar,
muchas veces durante tiempos suficientemente largos como para alentar esperanzas.
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Un circuito practico para implementar la topologia de la Fig. 6.14 se muestra en la
Fig.6.16. Este circuito representa una mejora sobre el bootstrap clasico basado en
buffers independientes en cada entrada (PALLAS-ARENY, 1990). La técnica de
“bootstrap de modo comun” aqui propuesta, proporciona elevadas Zc y permite
asignar altas ganancias en el front-end, mientras que las soluciones clasicas obligan a
una primer etapa de ganancia unitaria. Una breve descripcion del bootstrap clasico se
incluye en el APENDICE 10.

>
| A

Ca
i

Re Ra/2

% &x INA 111 Ao-Vp
R‘P% Re/2
o=} |_
D

Vem

Ca=1pF ; C.=33nF;
Ri=R2=1kQ ; R3=18kQ2
Rr=R’p=R=10MQ
Re/2=27C) ; O.A: LF353.

Figura 6.16. Circuito practico que permite implementar la estrategia propuesta.

5.1.1. Estimacion de la tension de modo comun.

En el analisis previo, que considera impedancias de generador nulas, la tension de
modo comtn a la entrada del amplificador Vic coincide con la tension de modo comin
del generador de senal. Esto no es necesariamente asi si se consideran las impedancias
de los electrodos. En aplicaciones biomédicas, la tension de modo comun del
generador de sefal Vcy, definida sobre la impedancia del electrodo de masa Zg; (ver
Fig. 6.1) no es accesible, dado que estd definida antes de las impedancias de los
electrodos.

Como se mostrara a continuacion, para el caso particular del bootstrap de modo
comun propuesto, la semisuma de las tensiones en sus entradas, es decir Vic, coincide
con Ve

En la Fig.6.17 se muestra un esquema que ahora incorpora las impedancias de
electrodo Zg; y Zg, (estas impedancias incluyen también los capacitores de
acoplamiento). En este esquema, las impedancias Zp;, Zp, corresponden a las
resistencias de polarizacion Rp y a las capacidades de los cables blindados. Este
modelo representa la realimentacion de modo comin mediante el generador V, y
considera que las impedancias de entrada del amplificador son infinitas.
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Figura 6.17. Esquema de la realimentacion propuesta considerando las
impedancias de los electrodos.

Las ecuaciones que permiten resolver este circuito son:
Z

Vi=(Vey = V3 ) —2—+7V,
iH (CM A)ZE1+ZP1 A
Z
V:Lz(VCM A) - +Vy
ZE2+ZP2
Si se adopta,
Y+,
Vi=Ve= H2 - >

reemplazando (6.36) en (6.37), resulta:

Vi=Vem =V) Zp + Zp: +V,
ZEI + ZPI ZE2 + ZP2

Esta ecuacidn tiene una tnica solucion que es:

Via=Vie=Vem

(6.36)

6.37)

(6.38)

(6.39)

Es decir, que realimentando en forma unitaria, la tension V, calculada como la
semisuma de Vi y Vi coincide con la tension de modo comin Vey del generador
independientemente de los desbalances que pudieran existir entre las impedancias.
Entonces, como se mostrd anteriormente, no circulara corriente de modo comun
alguna por Zp1, Zp, y la Z¢ de esta red sera infinita. Los resistores de polarizacion Rp

no degradan el CMRR.

5.1.2. Resultados Experimentales.

La estrategia propuesta se implementd utilizando el circuito de la Fig.6.16. La
capacidad de entrada del amplificador incluyendo las propias del circuito impreso
resultaron de alrededor de 5pF. Para conseguir una resonancia en 40Hz (a fin de
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asegurar una Z¢ capacitiva'* a 50Hz), utilizando Ry=10MQ resulta segan (6.35) un
valor de 7 de 0.31 segundos. La realimentacion de modo comun también se utilizd
como S-D, para desafectar las capacidades propias del cable blindado utilizado.

En la Fig.6.18 se muestra la impedancia de modo comtn medida incluyendo cables
blindados (Csy #200pF). Se observa la resonancia deseada alrededor de 40Hz y cémo,
para frecuencias mayores, Z¢c se aproxima a la correspondiente a la capacidad de
entrada propia del amplificador (la impedancia correspondiente a una capacidad
Cnv=5.2pF esta indicada en linea punteada). La impedancia de modo comun a 50Hz
result6é de unos 700MQ (800MCY//2pF).

En esta prueba se utilizo cable blindado para aplicaciones de “audio”, que siendo
liviano y flexible resulta una alternativa de bajo costo para sefales biomédicas,
evitando recurrir a cables especiales. Este tipo de cable presenta pérdidas moderadas y
no produce una marcada resonancia como si pudo observarse utilizando cables tipo
RG-58.

1000MQ
7 ZANN
Wi
| C=5.2pF | N \
N
100MQ
S
10MQ
10Hz 100Hz 1kHz

Figura 6.18. Impedancia de entrada Zc del amplificador de la Fig. 6.16 obtenida
en forma experimental.

6. Amplificadores para operar con “Fuente Simple”.

Los amplificadores para Biopotenciales requieren ser alimentados con una fuente
simétrica (£) a fin de admitir sefiales de entrada sin polaridad definida respecto a su
comtn (masa). Esto genera un problema, o al menos una incomodidad, cuando el
amplificador debe ser alimentado mediante baterias.

Dado que siempre es deseable una operacion a partir de una Unica bateria, es usual
obtener fuentes duales mediante fuentes conmutadas, las cuales suelen incorporar
ruido de conmutacion y elevan el nivel de consumo. A continuacion, se analizan y
presentan estrategias para conseguir operar un A.B. a partir de una Unica bateria
(Fuente Simple) sin utilizar convertidores DC/DC.

'* En el CAPITULO 3 se mostrd que una Z¢ capacitiva es muy conveniente para sistemas de dos
electrodos.

128 Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas



Capitulo 7 - Mejora de la Etapa de Entrada de un A.B. mediante Realimentaciéon de Modo Comun

Si el amplificador esta alimentado con una tnica fuente (0-V¢c) es necesario polarizar
sus entradas, por ejemplo a Vc/2, para que operen con una adecuada tension de modo
comun. Existen al menos 2 técnicas para esto: asegurar una apropiada tension de modo
comun de DC a la entrada del A.B. o acoplar en alterna la sefial de entrada y fijar un
nuevo potencial de continua en las entradas del amplificador. A continuacion se
analizan estas dos posibilidades.

6.1. Acoplamiento en alterna + Tension de polarizacién en DC.

6.1.1. Solucion Clasica.

La solucion mas clésica y a la vez simple se muestra en la Fig.6.19. Los capacitores
Ci, C’1, bloquean la tension de continua de entrada y el generador Vpo , a través de
Ri, R’1 y R, fija el potencial de continua de las entradas del amplificador.

o | o
Cs
R1
R2
R VPOLé
C
o

Figura 6.19. Técnica de polarizacion clasica para entradas de tipo diferencial.

El inconveniente de esta solucion es que la red de resistores degrada la impedancia de
entrada de modo comun. Esto, como se analizd anteriormente, debido al “‘efecto
divisor de potencial” reduce significativamente el rechazo del sistema a interferencias
de modo comun.

6.1.2. Una solucion propuesta.

El inconveniente de la degradacion de Zc en la solucidon cléasica, también puede
subsanarse utilizando una realimentacion de modo comun. Se propone aqui una
pequenia modificacion sobre el bootstrap de modo comun introducido en la seccion
previa, que permite fijar una tension de polarizacion de continua, preservando una
elevada Zc. Basta con conectar el resistor R, de la Fig.6.16 al potencial de continua
deseado tal como se muestra en la Fig.6.20.

El comportamiento del circuito en alterna permanece inalterado y como se mostro
anteriormente, pueden conseguirse impedancias Zc muy altas, de hasta algin GQ. En
cuanto al funcionamiento en DC, el potencial del punto medio entre Rp y R’p queda
fijado en Vpor , asegurando la correcta operacion del amplificador. Este circuito es
apto para sistemas de dos o de tres electrodos (SPINELLI, 2003b), pues las corrientes
de polarizacion no circulan a través del paciente.
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Rp Re/2

o Ap-Vp
R'P% Ra/

Vem

Ca=1pF ; C,=33nF ;
R1=R2=1kQ ; R3=18kQ2
Rp=R’p= R.=10MQ
Re/2=27€2 ; O.A: LF353.

Figura 6.20.Circuito propuesto que permite evitar la degradacion de la
impedancia de entrada de modo comun debida a los resistores de
polarizacion.

6.2. Control de la tension de Modo Comun de Entrada.

Otra forma de conseguir polarizar adecuadamente las entradas del A.B., que se
propone en esta tesis, consiste en utilizar un control a lazo cerrado de la tension de
modo comun. Si se observa algunas secciones atrds (seccion 2, pag.110), ésta es
precisamente la funcion de circuito DRL analizado previamente.

En la aplicacion clésica, la referencia del circuito DRL como sistema de lazo cerrado
se fija a OVolt, pues el objetivo es reducir todo lo posible la tension de modo comiin
Vem. Si se desea que Vey se mantenga igual a Vpor, basta simplemente con conectar la
entrada no inversora del amplificador de modo comtin A(s) al potencial Vpo como se
indica en la Fig.6.21.

+-o Vic

Figura 6.21. Circuito propuesto para fijar el potencial de DC de modo comun
operando sobre la tension de referencia del circuito DRL.
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Esta estrategia, tan simple como efectiva, ha sido utilizada satisfactoriamente en
muchos de los amplificadores construidos a lo largo de esta tesis (SPINELLI, 2001)..
Como puede observarse en la Fig.6.21, salvo la tension de referencia, nada se ha
modificado en el circuito DRL previo, y por lo tanto mantiene su validez el analisis de
estabilidad de la seccion 2.1.

7. Conclusiones.

La realimentacion de la tension de modo comun, permite mejorar sensiblemente las
caracteristicas de un A.B.

Mediante esta técnica, puede reducirse la tension de modo comun utilizando el
circuito DRL, el cual permite incrementar el rechazo a la interferencia debida a Ve,
Este mismo circuito, permite asegurar una tension de polarizacion adecuada para
operar el A.B. con una fuente simple.

La degradacion de la impedancia de entrada de modo comun Z¢, impuesta por el uso
de cables blindados, puede evitarse utilizando un circuito “Shield-Driver” (S-D). Para
asegurar la estabilidad de este circuito, es importante utilizar amplificadores
operacionales especialmente preparados para operar con ganancia unitaria (con un
buen Margen de Fase).

También es posible, mediante la realimentacion de modo comun, controlar la
impedancia de entrada Z¢ para sefiales de modo comin. Esto permite conseguir tanto
muy bajas (=100Q) como muy altas (=1GQ) impedancias Z- manteniendo inalterada
la impedancia de entrada Zp, para tensiones de modo diferencial.
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Capitulo 8: Conclusiones.

1. Conclusiones.

En la primer parte de la tesis se realizd un analisis detallado de los distintos
mecanismos a través de los cuales las fuentes de EMI, en especial la tension de red
(50Hz), interfieren en el registro de biopotenciales. Esto permitié6 determinar los
requerimientos mas importantes para un A.B. que establecieron el punto de partida de
la segunda parte, donde los esfuerzos se focalizaron en el disefio de amplificadores y
de sus sistemas accesorios. Se propusieron alli distintas soluciones para conseguir
bajos niveles de interferencia y ruido, es decir una alta relacion Sefial-Ruido (SNR).

1.1. Andlisis de EMI en Amplificadores de Biopotenciales.

Se presenté un modelo simple que describe analiticamente la interferencia de la red
(50Hz) debida a distintos efectos, permitiendo de este modo estimar los niveles de
interferencia esperables en casos tipicos, tales como un amplificador de reducidas
dimensiones o un amplificador multicanal alimentado mediante un transformador de
aislacion. La principal utilidad de disponer de expresiones analiticas es que las mismas
permiten plantear soluciones para reducir los efectos de EMI, estableciendo las
caracteristicas deseables de un A.B.

El modelo de EMI, es decir la dependencia del nivel de interferencia con los distintos
elementos (capacidades de acoplamiento, impedancias de electrodo, etc.), fue
validado experimentalmente. Para esto se desarrollaron especialmente métodos que
permitieron determinar los parametros del modelo en condiciones reales de operacion.
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1.1.1. Sistemas de tres electrodos.

Para el caso de mediciones con “tres electrodos” (con electrodo de masa), los
mecanismos de EMI dominantes son el acoplamiento a los cables de conexion y el
efecto conocido como “divisor de potencial”. Para eliminar el primero basta con
utilizar cables blindados, mientras que para reducir el segundo se requieren elevadas
impedancias de entrada de modo comin Z¢y una baja tension de modo comin Vey,.

En estos sistemas, el CMRR del amplificador no es un requerimiento critico, y aun
para las aplicaciones mas sensibles un CMRR de 100dB resulta suficiente. Si bien este
nivel de CMRR requiere un disefio cuidadoso, en esta tesis se mostré que pueden
alcanzarse utilizando dispositivos de propodsitos generales y sin requerir ajustes en el
circuito.

1.1.2. Sistemas de dos electrodos.

En los sistemas de adquisicion de biopotenciales de “dos electrodos” (sin electrodo de
masa), el nivel de interferencia introducido por la red de distribucion (5S0Hz) es
funcion de la impedancia de entrada Z¢ que el A.B. presenta para tensiones de modo
comun.

Se demostro y se comprobo experimentalmente, que el menor nivel de interferencia se
produce para valores extremos de Zc, es decir una Z¢ nula o infinita. La conveniencia
de una u otra opcion depende del desbalance AZg existente entre las impedancias de
los electrodos. Es posible definir un valor de desbalance critico AZg cjiico , funcion del
CMRR del A.B. y de las capacidades de acoplamiento Cg y Ciso, que determina cual
de las alternativas es la mas adecuada para un caso particular.

Para desbalances menores que AZg cyigeo » Una Zc nula conduce al menor nivel de EMI
posible para las condiciones dadas, mientras que si el desbalance supera este valor, la
menor interferencia se alcanza con una Zc tan alta como sea posible (idealmente
infinita)

Los resultados de este analisis previenen que deben evitarse valores elevados, tanto
resistivos como inductivos de Zc, porque las mismas pueden conducir a
imprevistamente altos niveles de interferencia.

Por otra parte, en condiciones tipicas de medida, la dependencia del rechazo a la
tension de red con Zc se vuelve significativa para valores de Zc tan elevados (centenas
de MQ), que resultan dificiles de alcanzar. Se podria decir que, usualmente, una alta
Zc o una baja Zc, conducen a similares niveles de rechazo de la interferencia de red.
Una Z¢ baja tiene la ventaja de fijar reducidas tensiones de modo comin, preservando
asi el rango de entrada del A.B. y convirtiéndose con esto en una alternativa atractiva
y actual para mediciones de dos electrodos.
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1.2. Diseiio de Amplificadores para Biopotenciales.

Un A.B. para sistemas de tres electrodos, debe presentar una elevada Z¢ y un alto
CMRR al mismo tiempo que un bajo nivel de ruido. Estas condiciones son simples de
cumplir siempre y cuando sea posible asignar una ganancia importante a la primer
etapa. En aplicaciones biomédicas, los potenciales de DC que se producen en la
interfase electrodo-piel limitan la maxima ganancia admisible para una etapa de
entrada acoplada en DC. Por este motivo, el principal problema de disefio de un A.B.
es bloquear las componentes de DC, es decir “acoplar en alterna” la entrada del
amplificador sin degradar su impedancia de entrada de modo comiin ni su CMRR.

Si se dispone de una tension de alimentacion simétrica considerable (£15V) y si no
existen restricciones en cuanto a consumo y numero de componentes, las soluciones
clasicas son apropiadas y suficientes para implementar amplificadores de
biopotenciales. “Soluciones estandar para problemas estandar”

Por otra parte, para sistemas alimentados a bateria, con tensiones de alimentacion
reducida, los circuitos clasicos conducen a bajos CMRR, niveles de ruido
significativos y bajas Zc. Como solucinoes a este problema se propusieron en esta
tesis, y se evaluaron experimentalmente, nuevos circuitos tanto activos como pasivos
que permiten eliminar las componentes de DC antes que éstas ingresen al
amplificador, conservando ademas altos CMRR y elevadas Z.

En cuanto al disefio de A.B. para sistemas de “dos electrodos”, se propuso un nuevo
circuito que permite conseguir bajas Z¢ manteniendo altas impedancias de modo
diferencial Zp. El esquema propuesto, que se basa en una realimentacion de modo
comun, es muy simple y no requiere componentes apareados.

Se estudiaron también distintas aplicaciones de la realimentacion de la tension de
modo comiin V¢ que permiten mejorar notablemente las caracteristicas de un sistema
de adquisicion de biopotenciales. Se analizaron en detalle circuitos clasicos como el
DRL vy el Shield-Driver. Se determinaron las condiciones de estabilidad para cada uno
de ellos y también para el caso en que operen en forma conjunta.

Se propusieron nuevas aplicaciones de la realimentacion de Vey como el “bootstrap de
modo comln” para conseguir muy altas Zc y la utilizacidon del circuito DRL para
polarizar las entradas del A.B. Esta ultima técnica permite asegurar una adecuada
tension de DC de modo comin para la operacion de los circuitos a partir de una fuente
simple, evitando asi el uso de fuentes partidas.

En esta tesis, también se estudiaron los sistemas de adquisicion multicanal en
configuracidon “monopolar”. Se analizaron sus caracteristicas propias en cuanto a ruido
y rechazo a EMI y se propuso un nuevo amplificador de bajo ruido apropiado para
este tipo de aplicaciones.
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2. Aportes de esta Tesis.

La presente tesis contiene los siguientes aportes originales:

e Una red pasiva con entrada y salida diferenciales (F-D) para
Acoplamiento en Alterna de Amplificadores para Biopotenciales
(SPINELLI, 2003.a).

« Un Amplificador para Biopotenciales F-D con supresion de DC.
(SPINELLI, 2004.a).

o Un Amplificador para Biopotenciales acoplado en alterna. El mismo
emplea bootstraping de modo comun para evitar la degradacion de Zc al
incluir resistores de polarizacion. (SPINELLI, 2003.b).

o Determinacion de las condiciones optimas de medida para sistemas de
dos electrodos (SPINELLI, 2004.b)

o Métodos experimentales para medicion de las capacidades de
acoplamiento Cp, Cg, Csyp ¥ Ciso ; para la medicion del desbalance AZg
entre dos impedancias electrodo-piel y para la determinacion de la
impedancia Z¢ de un A.B.

o Determinacion de las condiciones de estabilidad del Circuito Shield-
Driver.

o Una técnica para alimentar Amplificadores de Biopotenciales mediante

una unica fuente simple, basada en el control a lazo cerrado del nivel de
DC de la tensiéon de modo comiin de entrada. (SPINELLI, 2001).

3. Lineas Abiertas
Se planea continuar trabajando sobre los temas desarrollados en esta tesis, en
particular en sistemas de adquisicion de biopotenciales embebidos en prendas de vestir

y en la captura de biopotenciales “sin contacto”.

También se prevé extender el uso de circuitos F-D a otras etapas del sistema ademas
del A.B., por ejemplo en etapas de filtrado.
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3.1. Sistemas de adquisicion embebidos en prendas de vestir.

En algunas aplicaciones, como el monitoreco de pacientes desarrollando sus
actividades normales (Holter) o realizando ejercicios controlados (Ergometria), resulta
una alternativa atractiva incluir el sistema de captura de biopotenciales en una prenda
de vestir. La principal dificultad en la implementacion de este tipo de sistema, es
conseguir que los electrodos queden operativos al colocar la prenda, es decir sin
requerir instalacion alguna. Una alternativa que se planea explorar es “embeber” los
electrodos en la prenda misma, por ejemplo, utilizando electrodos de hilos metalicos
tejidos en la ropa (PARADISO, 2003)

3.2. Medicion sin contacto.

Los principales inconvenientes que debe afrontar el A.B. se deben a la interfase
electrodo-piel. Recientemente han sido propuestos métodos para el registro de
biopotenciales que no requieren un contacto galvanico sino que utilizan
exclusivamente acoplamiento capacitivo (PRANCE, 2000), (HARLAND, 2002).

Mediante estas técnicas, es posible capturar biopotenciales aiin a través de una
membrana dieléctrica, resultando robustas frente a los fendmenos que ocurren en la
interfase electrodo piel. Por otra parte, dadas las pequefias capacidades que vinculan al
paciente con la entrada del A.B., se requieren amplificadores de muy alta impedancia
de entrada tanto para altas como para bajas frecuencias, lo cual exige muy bajas
capacidades de entrada. Esto Gltimo plantea nuevos desafios de disefio.

El principal interés de estudiar esta técnica, es utilizarla en sistemas como los
descriptos en el punto previo para implementar prendas de vestir con electrodos que
no requieran el agregado de gel conductor y al mismo tiempo robustas a artefactos de
movimiento.

3.3. Filtros con entrada y salida diferencial (F-D)

Como se mostrd en esta tesis, los circuitos F-D son muy apropiados para implementar
etapas analogicas que requieran altos CMRR, resultando ademas indicados para
circuitos alimentados mediante fuente simple.

En esta tesis, se diseflaron amplificadores respetando esta topologia y como linea
futura se prevé extender la aplicacion de este tipo de circuito a distintas etapas del
sistema de adquisicion de biopotenciales, en particular en la implementacién de filtros.

Los filtros F-D pueden presentar problemas de estabilidad que no se producen en sus

contrapartes S-E (CASAS, 1996). En cuanto a este punto, se planea analizar las
condiciones de estabilidad y explorar nuevas técnicas de disefio.
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Apéndice 1

Valores esperables de Tensiones de Modo comtin y de Modo Aislante

1. Analisis aproximado

Para estimar los valores que pueden tomar las tensiones de modo comun Vey y de

modo aislante Vg, resulta suficiente el circuito simplificado de la Fig.A1.1.

Linea 220V 50 Hz.
Cr=—= == Csup
Z& Comiin
o ~
Ce == | Ve Viso| T S0
Tierra

modo comun Vew.

77

Figura A1.1.Modelo de EMI simplificado, util para la estimacion de la tensién de

Las tensiones Vey ¥y Viso son producto de las corrientes de desplazamiento acopladas a
través de Cp y Csup. Salvo un caso muy especial de balance, la corriente sobre una de

ellas sera dominante en la determinacion de los valores de estas tensiones.

1.1.Caso 1. Cp»Csup .

Este caso puede corresponder a un amplificador de tamafio reducido alimentado
mediante baterias. Normalmente, el area efectiva del plano de masa de un A.B. de este
tipo es reducida y su capacidad Cgyp resulta despreciable. El circuito equivalente para

este caso resulta:

j/_ip

Ce
20 Zes
50Hz. - iso
Vem

Co Viso T Ciso
vis

Figura A1.2. Circuito Equivalente considerando Ce» Csup
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La corriente de desplazamiento ip que ingresa al paciente se distribuye entre ig , que
circula sobre Cy ¢ iiso que lo realiza sobre Ciso. Como Zgz«Ziso, este reparto esta
determinado principalmente por la relacion Cg/Ciso.

La diferencia de potencial que ;5o produce sobre Zg; fija la tension de modo comin
Vem v la que imprime sobre Ciso determina de modo aislante Viso. Estas tensiones
estan dadas aproximadamente por:

Ve 2220V -0-C, - Z;, (&]
Co+Ciso (AL.1)
Vio = zzov.L
CB +CISO

Como puede observarse en (Al.1), si la capacidad Cigo es nula, también lo sera la
tension Vey : una buena razon para intentar conseguir altos niveles de aislamiento.

Considerando una Ciso=30pF y condiciones desfavorables de medida (pero no poco
frecuentes) con altos valores de Cp y Zg; (Cp=5 pF, Cg=100pF, Zg;=100kQ), resulta:

Ve =7.7mV 5 Vi, =8.1V (A1.2)

1.2. Caso 2. Csyp » Cp.

Este podria ser el caso de un sistema con un gran numero de canales, alimentado
mediante un transformador de aislamiento. En este caso, tanto Csyp como Cigo, pueden
tomar valores elevados de varias decenas de pF. Despreciando Zg; frente a las demas
impedancias involucradas resulta:

Ve =220V @, - Cyp - Zis (#j
Cspp + G +Ciso (A1.3)
Viso =220V - Coup
Cspp +C5 +Cigo

Una situacion desfavorable implica altas Cgyp, Cg y bajas Zg; y Ciso. Por ejemplo,
considerando Csyp=100pF, Ciso=10pF, Cs=300pF y Zg;=100k<2, resulta:

Vo =506mV 5 Vi, =54V (Al1.4)
1.3. Otros efectos.
En este analisis se supuso que el paciente es isopotencial. En realidad, y tal como se

mostrd en la Fig.2.1, el cuerpo del paciente presenta impedancias no nulas, y sobre
éstas se desarrollan potenciales tanto de modo diferencial como de modo comun.
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La tension de modo comiin sobre el paciente estd dada por la diferencia de potencial
que produce ip sobre la impedancia interna del cuerpo Zp, (ver Fig.2.1 del CAPITULO
2). Considerando una ip elevada, de 1pA y una Zp, de 500Q2 resultaria una V¢ dada
por:

Vs Zip - Zpy, = 1pA -500Q = 0.5mV (AL5)

Las impedancias de electrodo también producen tension de modo comun que puede
calcularse como:

Veu = (i Zg, +i,Z5,) /2 (A1.6)
Siendo i1, i1, las corrientes acopladas a los cables de conexion 1 y 2 respectivamente.
Por ejemplo, si Zg;=Zg,=100 kQ e i; ;=i;,=10 nA, resulta

Vey =1mV (ALT)
Como se observa en (Al.5) y (Al.7), estas ultimas tensiones de modo comun son
pequetias frente a las calculadas en los puntos previos, lo cual justifica la asuncion de
un paciente isopotencial.

1.4. Conclusiones.

Considerando que Cp y Cp son parametros que escapan al control del disefiador, para
que la tension Vey sea reducida se requieren bajas capacidades Ciso y Csup, €s decir
fuentes de alimentacion con buena aislacion y amplificadores de reducido tamafio.

Por otra parte, para reducir Vigo se requieren bajas Csyp y/0 bajas impedancias de
aislacion Zigo (altas Cigo). Esto tltimo implica necesariamente reducir la aislacion
paciente-tierra, lo cual esta limitado, por regulaciones de seguridad a Ziso>22MQ!
(AAMLI, 1998).

Vear depende de la impedancia Zg; del tercer electrodo y de las capacidades de
acoplamiento mientras que Viso depende exclusivamente de las relaciones entre estas
capacidades.

Es importante notar que una alta aislacion entre linea y comuin (Csyp pequeiias) reduce
al mismo tiempo Veym y Viso. Los esfuerzos de disefio deben apuntar a reducir Cgyp
todo lo posible, por ejemplo utilizando amplificadores de pequefio tamafio
alimentados por baterias.

La tension Vcy puede llegar a ser de centenas de mV, mientras que Viso puede tomar
valores mucho mayores, del orden de las decenas de Volts (unos 40 dB mayor).

" En caso de ser muy necesario, en (Meeting Van Rijn, et al., 1991) se muestra una forma de
reducir la aislacion en forma controlada.
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Apendice 2

Analisis detallado del “Efecto Divisor de Potencial”

1. Efecto “Divisor de Potencial”

Uno de los problemas mas comunes en la adquisicion de biopotenciales es la
transformacion de modo comin a modo diferencial debida a desbalances en las
impedancias electrodicas. Como puede observarse en la Fig.A2.1, despreciando el
efecto de la impedancia de entrada de modo diferencial’, quedan conformados dos
divisores de tension. Si estos no son idénticos, una tension de entrada de modo comun
produce una tensiéon de modo diferencial que no podra ser rechazada por un
amplificador posterior.

ZE1
1 o
TViD
Ze2
—1 1 . o
+
Vewm C) Zc2 Zct
A4

Figura A2.1. Efecto “divisor de potencial’. Las impedancias Ze1, Zc1 y Ze2, Zco,
componen, respectivamente, dos divisores de tension. Si éstos no
verifican la misma relacion ZcilZei, la tension de modo comun Veu
produce una tensién de modo diferencial Vip.

La tension diferencial Vip esta dada por:

Z Z
V= VCM[ a___ 2 J (A2.1)
ZCl +ZEI ZC2 +ZE2
v - VCM( 1 ] (A2.2)
l+ZE1/ZC1 1+ZEZ/ZC2
utilizando la aproximacion:
Losiox wiox<<1 (A2.3)
I+x

y considerando que Zg«Zc , la ecuacion (A2.2) puede llevarse a:

Vo =Veu [(1 _ZEI/ZCI ) _(I_ZEz/Zcz ):I > (A2.4)

! En (Pallas Areny, 1999) se demuestra que la impedancia de entrada de modo diferencial no
influye en el mecanismo aqui analizado.
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o en forma mas compacta:
Vio =Vem (ZEz/Zcz _ZEI/ZCI) : (A2.5)

Si consideramos que Z¢; y Zc, difieren en un AZc y Zg1 y Zg, en AZg, el peor caso es:

—'cMm

vo—y [ZetBZy)2 Z,mAZy )2, ZAZ A ZAZe (6 g
iD CM 2 2
Zo—AZ.2 Z.+AZ.)2 (z2-Az;/4)

Considerando AZc«Z¢ la expresion (A2.6) puede aproximarse por:

ZNZ. +7Z.NZ
A (A2.7)
C
obteniendo finalmente:
Z. |AZ, AZ
Vi ;VCM'Z_E{Z_E_ ZC} (A2.8)
C E C

En general, el desbalance relativo en Z¢ es despreciable frente al correspondiente a Zg
y (A2.8) se reduce a:

(A2.9)
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Apéndice 3

Calculo de las tensiones de Modo Diferencial y Modo Comtin
en sistemas de 2 electrodos.

1. Introduccioén.

Para analizar la interferencia de la tension de red en sistemas de dos electrodos, se
requiere de un modelo para las impedancias de entrada del A.B. que permita describir
tanto altas como bajas impedancias de modo comin Zc. En el CAPITULO 3 se
propusieron alli dos modelos posibles: con realimentacion de modo comun en
corriente (Fig.A3.1.a) y con realimentacion de modo comun en tension (Fig.A3.1.b).
En este apéndice se determinara, para cada uno de ellos, las tensiones de modo comin
y de modo diferencial producidas por la tension de red a la entrada del A.B. El analisis
realizado demuestra que ambos modelos conducen a idénticos resultados.

H . H
Zp/2
Zp
Zp/2
] — L —
Vem/Ze () VemlZe :E- G-Vom
A v
(a) (b)

Figura A3.1.Modelos de Impedancias de Entrada para describir bajas
impedancias de modo comun. (a) Realimentacién en corriente. (b)
Realimentacién en tensién.

2. Modelo con realimentacion de Tension de Modo Comun.

El circuito equivalente, correspondiente al modelo de EMI de un sistema de dos
electrodos, considerando este modelo de impedancias de entrada de la Fig.A3.1.b, fue
presentado en el CAPITULO 3. Por comodidad, se lo repite aqui en la Fig.A3.2.

Ze1

Vic ; Vio

Figura A3.2. Circuito equivalente del modelo de interferencia, que considera el
modelo de impedancias de entrada de la Fig.A 3.1.b.
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Aplicando el Teorema de Thevenin, se obtiene un circuito algo mas simple, que se
muestra en la Fig A3.3.

ZE1

2-ic
Vic; Vio

—o

+G Vic

Figura A3.3. Circuito equivalente del modelo de la Fig. A3.2.

2.1. Impedancia de entrada de modo comin.

Para simplificar la resolucion del circuito se calculard en primer lugar el circuito
equivalente visto por un generador de modo comun Ve, es decir entre el “paciente” y
el “comun”. Si se considera que las impedancias de electrodo Zg;, Zg, son mucho
menores que la impedancia de modo diferencial Zp, (esto debe ser asi para no atenuar
la tension bioeléctrica), el circuito equivalente resulta:

SRV,
Vic ; Vio
L Zp/2
+
G-Vic
2-c +VK_QM
~ <~

Figura A3.4. Circuito Equivalente entre “paciente” y “comun”.

Dada la simetria del circuito, la corriente entregada por el generador Vcy se divide en
partes iguales por las dos ramas y la corriente ic por cada una de ellas es':

i, _Ve(1-6) : (A3.1)
72

Finalmente, la impedancia de entrada que este circuito presenta para tensiones de
modo comun (Zc=Vc/ic), queda dada por:

7.2
=T G (A3.2)

1 , ., e, . . . .

Aqui también se utiliz6 el hecho que, al considerar despreciables las impedancias de los
electrodos, la tensiéon de modo comun de entrada Vic coincide con la tension de modo comiin
del paciente V.
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2.2. Tensiones de modo comun y de Modo Diferencial

Teniendo en cuenta que el sub-circuito de la Fig.A3.4 puede reemplazarse por un
impedancia Zc dada por (A3.2), la corriente total de entrada al amplificador (=2ic),
puede expresarse como:

2.y =— s (A3.3)
Zo+Zo+Z:/2
De donde se obtiene:
ipZy (A3.4)

T (Zy 224 20

Estas corrientes ic produciran tensiones de modo comin y de modo diferencial de
acuerdo a:
Vi =i.Z (A3.5)

Vy=iAZ, . (A3.6)

Siendo AZg el desbalance entre las impedancias de electrodo definido como AZg =Zg;-
Zg>. Si se reemplaza (A3.4) en (A3.5) y (A3.6), resultan finalmente:

__ b ZyZc (A3.7)

(Zy+Zgo)2+ Z,

iC

iy ZyAZ,

- A3.8
P (Zy+Zigo)2+ 2 (A38)

3. Modelo con realimentacion en corriente (DoBRev, 2002).

Para este modelo de impedancias de entrada (Fig.A3.1.a), el circuito equivalente
correspondiente al modelo de EMI:

ZE1 iH N
iH
iP Vg
Zo []
Zg2 i V.
iL
[] Zs
Vic/ Zd! ViclZc
'@)‘ ic ic
77 — o~

Figura A3.5. Circuito equivalente del modelo de interferencia que considera el
modelo de impedancias de entrada de la Fig A3.1.a.

Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 153



Apéndice 3 - Calculo de las tensiones de Modo Diferencial y Modo Comun en sistemas de 2 electrodos

3.1. Corrientes a través de los electrodos.

De acuerdo al circuito de la Fig. A3.4, las corrientes iy, i, que circulan a través de las
impedancias electrodicas, estan dadas por:

i =i+l (A3.9)
D
V.
=i (A3.10)
D

Estas corrientes, circulando sobre las impedancias de electrodo Zg; y Zgy, producen
una tension de modo diferencial Vip:

V=i Zgy —inZyy - (A3.11)

Restando (A3.9) y (A3.10):
Vip =i, —iy) Z,/2 , (A3.12)

y reemplazando (A3.12) en (A3.11), resulta:
in(Zp/2+4Z,)) =i (Z,)2+ Z,) (A3.13)

que puede escribirse como:

i _(4/2+2y) (A3.14)

i (Z,/2+Z,)
Teniendo en cuenta que para evitar la atenuacion de la sefial bioeléctrica, la
impedancia de entrada de modo diferencial Zp debe ser mucho mayor que las

impedancias de los electrodos, a partir de (A3.14) se concluye que las corrientes que
circulan por cada uno de los electrodos son muy similares (iy=i;). Finalmente,

iy =i =i . (A3.15)

3.2. Tension de Entrada de Modo Comun
El potencial en los terminales de entrada “H “y “L”, estan dados por:
Vi =Vy —iyZy, , (A3.16)
Vy=Vy—i,Z, , (A3.17)
donde el potencial del cuerpo del paciente Vg puede ser expresado como:

Ve =(ip =200 ) Zy —2iZigo =ipZyy =20 (Z + Zis) (A3.18)
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A partir de (A3.16) y (A3.17) se obtiene la tension de entrada de modo comun Vic:

Ve =V +Vi)[2= Vo =i Zei /21 2o 2 (A3.19)
y reemplazando (A3.18) y (A3.15) en (A3.19) resulta:

Ve =iy Zy =2ic (Zy + Ziso ) —ic (Zp, + Z) 2 (A3.20)

Utilizando ic=Vic /Zc , esta ecuacion se transforma en:

Z.Z
Vo= B Zc . A3.21)
« lPZC+2(ZB+ZISO)+(ZE1+ZE2)/2 (

Teniendo en cuenta que ZgtZp, « Zgt+Ziso, la tension Vie dada por (A3.21) puede
aproximarse por:
Z B ZC

Ve =i (A3.22)
T Zo+2(Zy+ Zg,)
y las corrientes de entrada de modo comun resultan:
=Yg Zy (A3.23)
Ze  Zo+2(Zy+Zy)

3.3. Tension Diferencial de Entrada.

Reemplazando (A3.23) y (A3.15) en (A3.11) se obtiene la tension diferencial de
entrada Vip dada por:

ZB (ZEz B ZEI)

: (A3.24)
Z.+ 2(ZB + leo)

Una conclusion importante de esta analisis, que surge de comparar los resultados de
los puntos 2 y 3, es que los dos modelos de impedancias de entrada conducen a
idénticas tensiones tanto de modo comun como de modo diferencial. Por lo tanto, el
analisis presentado en el CAPITULO 3 es valido para ambos tipos de modelos de
impedancias de entrada.
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Apéndice 4
Simulacion de resistencias de valor elevado

1. Introduccion.

En algunas aplicaciones se requieren resistencias de elevado valor (>100MQ), dificiles de
conseguir o construir. Un recurso habitual es simularlas mediante circuitos activos, por
ejemplo utilizando una red “T” en la realimentacién. De este modo, es posible
implementar “resistencias equivalentes” elevadas utilizando resistores estandar; pero aqui
se manifiesta una vez mas el Principio de Conservacion de la Dificultad": estas
resistencias equivalentes no se comportan exactamente como un resistor real de igual
valor. En este apéndice se analizan estas diferencias.

2. Simulacion de Altas Resistencias.
Un esquema tipico para simular resistencias elevadas es el que se muestra en la Fig.A4.1

(PALLAS-ARENY, 1989.a). Este circuito se comporta, visto desde los terminales “H” y
“L”, como un resistor Rgq=R;-Ry/R;.

+
Vin C

Figura A4.1. Circuito Bootstrap para simular resistores de valor elevado.

! Este principio, enunciado por el Dr. Julio Brizzi, establece que la cantidad de dificultad siempre
permanece constante. Si con algo de ingenio se consigue eliminarla de un lugar, la dificultad se
alojara en otro a la espera de manifestarse nuevamente.
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2.1. Resistencia equivalente.

Para calcular la resistencia equivalente, resulta util aplicar el Teorema de Thevenin entre
el punto “A” y masa (ver Fig.A4.1). Si se considera ademas un seguidor con ganancia
exactamente unitaria, el esquema admite el siguiente circuito equivalente:

W Ri A RJRs

+ +
ViN Vin-R2/(R2+R3)

Figura A4.2. Circuito Equivalente del circuito de la Fig. A4.1.

La corriente de entrada esta dada por:

Vi : (A4.1)

"R +R,+RR,/R,

ilN
y la resistencia de entrada Rgq resulta:

REQ =V /ilN =R +R,+ Rle/Rs : (A4'2)

Como el objetivo es simular resistores de valor elevado, en general Rpo»(R+R;) y la
ecuacion (A4.2) puede aproximarse por:

Ry =R, -R,/R, (A4.3)

Se puede interpretar, a partir de este resultado, que el circuito “amplifica” el resistor R; en
el factor R,/R;. En general, para conseguir altas Rgq, se utiliza un resistor R, tan grande
como sea posible y un R; de bajo valor.

2.2. Apartamientos respecto de un resistor “real”.

Si bien este circuito permite simular resistores de elevado valor, el resistor equivalente no
responde exactamente a las caracteristicas de un resistor real de igual valor. Como se vera
en esta seccion, sobre sus terminales apareceran manifestaciones de su naturaleza
“activa”: una tension de offset relacionada con la correspondiente al A.O y una tension de
ruido equivalente e, mayor que la correspondiente a la combinacion de las resistencias
involucradas.

Es importante notar que mas alla de lo predicho por la ecuacion (A4.3), la maxima

impedancia a simular esta acotada por la capacidad de entrada del A.O: un elemento que
permanece oculto en el circuito de la Fig. A4.1.

158 Enrique M. Spinelli - Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas



Apéndice 4 - Simulacion de resistencias de valor elevado

2.2.1. Tension de offset.

El “resistor equivalente”, aun sin corriente circulando sobre ¢él, presentara una tension de
continua entre sus terminales debida a la tension de offset Vs propia del amplificador
operacional. Para analizar este efecto puede utilizarse el circuito equivalente de la Fig.
A4.3, que modela la tension Vos mediante un generador de tension de continua en la
entrada del A.O.

i3=Vos/R3

Figura A4.3. Circuito que tiene en cuenta la tensidn de offset propia del A.O.

Si se considera que la entrada permanece a circuito abierto, no circulara corriente alguna
sobre resistor Ry, no habré diferencia de potencial sobre él y la tension Vg queda aplicada’
sobre R;. La corriente sobre R; sera:

i, =Vos /R, (A4.4)
y la tension de continua V;pc presente a la entrada resulta:

|4

inc =i Ry =Vog 'Rz/R3 (A4.5)
Es decir que en este caso, la tension DC sobre R es igual a la tension de offset propia del
A.O amplificada aproximadamente por el mismo factor que R;. Este circuito amplifica
resistencia y offset por el mismo factor, lo cual limita la maxima relacién R,/R; admisible,
pues Vipc puede llegar a ser tan alta como para comprometer el rango de entrada del
amplificador operacional.

2.2.2. Corriente de Polarizacion.

Las entradas del A.O. del circuito de la Fig. A4.1 requieren corrientes de polarizacion igjas
para operar correctamente. Estas corrientes deben tener un camino a masa, que si no es

2 . . . . .
Se supone que el A.O tiene una ganancia de lazo abierto suficiente como para considerar una
diferencia de potencial nula entre sus entradas.
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aportado por el generador de sefal, se establecerd sobre Rgq produciendo una tension de
DC dada por:
V.

ipc = Ipias

R

- (A4.6)

2.2.3. Tension de ruido equivalente.
Para calcular la tension de ruido sobre el resistor equivalente, se utilizara el modelo de la

Fig.A4.4. Este circuito incorpora los generadores de ruido que representan el aporte de los
resistores R;, Ry, R; y los correspondientes al A.O.

er

Figura A4.4. Circuito que tiene en cuenta la tensidn de ruido propia del A.O.

Resolviendo este circuito, y teniendo en cuenta que los aportes de los distintos
generadores deben sumarse en sus valores cuadraticos, el ruido total resulta:

el=c -(1+R,/R) +ety-(R/R) +et, +edo (R /R) +ilgR:, . (A4T)
Reemplazando en (A4.7) la expresion de Rgq dada por (A4.3):
et=e (14 R /R) + el -(RJR,) +et, +elo-(Ry/R,) +i2oR2(R,/R,)" (A4.8)

Dado que usualmente R;«R;, es decir ers«er;, es posible despreciar el segundo término
frente al primero. El aporte de R, también puede despreciarse, porque aunque su valor es
generalmente comparable a R, su ruido propio no es amplificado. Teniendo en cuenta
estas consideraciones, el ruido total cuadratico puede aproximarse por:

e = (ef{l +en, + iiORlz) -(RZ/R‘Q)2 (A4.9)
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y su valor RMS es:

er = \/612{1 +ef\o +i§oR12 '(Rz/Rz) (A4.10)

En general, el ruido dominante es debido a R, y la expresion (A4.10) puede aproximarse
por:
er Z ey -(R,/R,) (A4.11)

El ruido total también puede expresarse en funcion del ruido de un resistor real de Rgq
ohms como:

e = ey Ry /Ry (A4.12)

Es decir que el ruido de este resistor “simulado” es mayor que el correspondiente a un
resistor real de igual valor.

Un Ejemplo.

Si se considera ruido blanco, es posible calcular el ruido en tension RMS por unidad de
raiz cuadrada de Hz. En esta condicion, un resistor real de 1GQQ, presenta un ruido de:

eq 100 = JAKTR =4V /\Hz (A4.13)

y un resistor “simulado” de 1 GQ, implementado con R;=10MQ , R,/R;=100, un A.O con
un ruido propio exo=10nV/\VHz y ixo=1fA/NHz, presentara para 7=300K un ruido total de:

er = \/612{1 +e/2xo +i§oR12 '(Rz/R3)
e ;\/(400n\1/\/ﬁ)2 +(100V/ViEzZ) +(10nV/Viz) 100 (A4.14)
e, =40uV/Hz

Es decir unas 10 veces mayor que un resistor real. También se observa en esta ecuacion,
que el aporte del A.O. es despreciable frente al de R;.

2.3. Modelo Equivalente.

Finalmente, componiendo lo desarrollado en los puntos previos, se concluye que el
modelo del resistor equivalente contiene, ademas del resistor mismo, un generador de
tension de DC, un generador de corriente de DC y un generador de ruido cuyo valor es
mayor que el correspondiente al ruido térmico de un resistor real de igual valor. Todo esto
se resume en el circuito de la Fig.A4.5.
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o—
en= er1-R2/R3
isis (D) Vbc=Vos-R2/R3
Rea=R1-R2/Rs3
o—4

Figura A4.5. Modelo equivalente del resistor simulado.

3. Una aplicacion. El Amplificador Bootstrap Clasico.

Cuando la sefial de entrada de un L.A. es acoplada capacitivamente, se requiere incluir un
resistor conectado a masa para proveer un camino de DC a las corrientes de polarizacion
del amplificador. La degradacion de la impedancia de entrada que este resistor introduce
puede minimizarse utilizando la técnica descripta anteriormente. El circuito resultante,
conocido como “amplificador bootstrap” se presenta en la Fig.A4.6.a.

R+ R1
> + >
Vin N Vin
Ry R3 Ry Co
Rin Rin

Figura A4.6. (a) Técnica de bootstraping para conseguir elevadas impedancias de
entrada. (b) Circuito alternativo que permite evitar la amplificacion de la
tension de offset del A.O.

Para evitar la amplificacion de la tension de offset del A.O. analizada en el punto 2.2.1, el
resistor R; debe reemplazarse por un capacitor Cy (PALLAS-ARENY, 1986), resultando el
circuito de la Fig.A4.1.b. En este caso, la realimentaciéon positiva (bootstraping)
funcionara solo en CA y la nueva impedancia de entrada resulta:

Ry=R +R,+RR,.C, s . (A4.15)
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Esta solucion es apropiada para aplicaciones biomédicas (PALLAS-ARENY, 1986)
(PALLAS-ARENY, 1989.a), pues no se requiere una muy alta impedancia de entrada en DC
sino para 50Hz. A la frecuencia de red, eligiendo adecuadamente los valores de Ri, R, y
Cy, si es posible conseguir una elevada impedancia de entrada. Este circuito presenta una
ganancia unitaria pero provee acoplamiento en AC. El mismo ha sido utilizado en
aplicaciones biomédicas combinado con un amplificador de instrumentacion (Fig.A4.7.b)
que aporta la necesaria amplificacion diferencial.

El hecho que la etapa de entrada esté compuesta por dos circuitos bootstrap totalmente
independientes entre si (Fig.A4.7.a), conduce a bajos rechazos de modo comun debido a
los desbalances que pudieran existir entre ellos (PALLAS-ARENY, 1991.d). Para solucionar
esto, (RAMOS, 1999) propone acoplar los circuitos de entrada través de un resistor Rc
compartido, resultando el circuito de la Fig.A4.7.b. De este modo, una variacion en el
valor de este resistor afectarda a ambas ramas por igual colaborando a mantenerlas
balanceadas.

El CMRR de este ultimo circuito depende de Rc y es mayor cuanto mas elevado sea el
valor de este resistor. En lugar de un resistor Rc “real” puede utilizarse, un segundo
circuito bootstrap como el de la Fig. A4.1.a.

Con este circuito pueden obtenerse CMRR de mas de 90 dB, lo cual es suficiente para
muchas aplicaciones biomédicas. Su principal inconveniente es que no aporta ganancia
mientras que su ruido propio es amplificado por las etapas subsiguientes Esta solucion no
es apropiada para aplicaciones que requieran un muy bajo nivel de ruido como EEG o
ECG de alta resolucion.

(o
—]
Ri= ¢
—
R2
(o
—
Ri= Co
I_
R2

(a) (b)

Figura A4.7. (a) Amplificador para Biopotenciales utilizando dos buffers independientes.
(b) Circuito que mejora el CMRR acoplando los buffers a través de Rc .
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Apéndice 5
CMRR en Redes Diferenciales.

1. CMRR Infinito.

Existen al menos dos formas para que una red con entrada y salida diferencial (F-D:
Fully-Differential) presente un CMRR infnito aun en presencia de desbalances entre
sus componentes.

1. Una red perfectamente flotante sin conexion alguna a masa.

2. Un circuito conectado a masa mediante generadores de tension iguales a la
tension de modo comun de entrada.

La opcion 1 es simple de cumplir en circuitos pasivos, pero si se incorporan elementos
activos puede resultar de dificil implementacion. Por ejemplo, la salida de un A.O es
un generador de tension conectado a masa; siendo ademas necesarios caminos a masa
para las corrientes de polarizacion de entrada de los amplificadores. En estos casos la
opcion 2 es mas plausible.

2. Redes Flotantes.
2.1. Enunciado.

“Dado un circuito cualquiera con entrada y salida diferencial, si éste no contiene
ninguna impedancia conectada a masa, entonces su CMRR sera infinito.”

2.2. Demostracion.

En la Fig.A5.1 se muestra la condicion descripta en el enunciado. Si se aplica a la
entrada de la red una tension de modo comun V¢, al no existir ninguna conexion entre
esta red y masa, no circulara corriente alguna en este circuito (no es posible establecer
ninguna malla cerrada que contenga al generador Vic), y por lo tanto todos sus nodos
adoptaran el potencial' Vic. Cualquier tension de modo diferencial definida sobre esta
red sera nula, por ejemplo la tension diferencial de salida.

Dado que al aplicar una tension de entrada de modo comun la salida diferencial del
circuito es nula, su CMRR resulta infinito.

Es importante notar que el CMRR de la red sera infinito independientemente de los
desbalances que pudieran existir entre sus componentes. El circuito podria inclusive
no ser simétrico.

1 . , . . . . ~

Dicho de un modo mas simple: imaginemos una compleja red enmarafiada que toca solo el
borne positivo de una bateria; al no existir conexion con el borne negativo no hay manera que
circule corriente alguna y todos los nodos del circuito estaran al potencial del terminal positivo.
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/[\ Vop
—o

+

T

Figura A5.1. Circuito Diferencial flotante con una entrada de modo comun Vic.

3. Redes con conexion a masa.
3.1. Enunciado.

“Dado un circuito con entrada y salida diferenciales, si las Gnicas conexiones a masa
que éste presenta son realizadas a través de generadores de tension, cuyos valores
coinciden con la tension de modo comin de entrada Vic, su CMRR seréd infinito
independientemente de los desbalances entre sus componentes”.

3.2. Demostracion.

Si tanto la tension de entrada como todas las vinculaciones de la red con masa son
realizadas a través de generados de tension Vi, todas la mallas cerradas que puedan
definirse no contendran ningun generador de tension o sino dos generadores iguales en
oposicion, es decir que la tension neta de los generadores de todas las mallas posibles
seran nulas (ver Fig.A5.2). Como consecuencia de esto, todas las corrientes de malla
seran nulas asi también como todas las corrientes del circuito; es decir que se repiten
las mismas condiciones que en el punto 2: todos los nodos se encontraran al potencial
Vic , la tension diferencial de salida de la red sera nula y su CMRR infinito.

Figura A5.2. Circuito F-D conectado a masa mediante generadores de tension
iguales a la tension de modo comdn de entrada Vic.
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Apéndice 6

Calculo del CMRR y Ruido Propio para el
l.A. Fully-Differential de dos A.O.

1. Calculo del CMRR.

Si se consideran A.O. ideales, el CMRR de este circuito resulta infinito e
independiente del desbalance que pudiera existir entre los resistores. En la practica,
este rechazo se encuentra limitado por el CMRR vy por la ganancia de lazo abierto
propia de los A.O. que lo componen. Incluyendo estos efectos (ver APENDICE 7) el
circuito equivalente resulta:

O
Vor /A1

Vop

Vic

Vo/A2  Vicz /C_‘_AOZ
g O

Figura A6.1. Circuito Equivalente del l.A. de dos A.O. que contempla el CMRR y
la ganancia de lazo abierto de los A.O.

Si se aplica una entrada de modo comin V- , la tension diferencial de salida V,p
resulta:

vy v, =| -t e Fu Valg (A6.1)
CAOl CAOZ Al AZ

La tension de modo comin de entrada de ambos A.O. coincide con la tensioén de
entrada, esto es:
Viei 2Vie, 2V (A6.2)

Por otra parte, como este circuito presenta una ganancia de modo comun Gcc unitaria,
es posible escribir:

(A6.3)

Utilizando las aproximaciones (A6.2) y (A6.3) en (A6.1), resulta:

1 1 Vi —Vp/2 Ve+V,y/2
VoD=Vic[C — ]-GDD{ ’ AoD/ Ve Aon/ j-GDD . (A6.4)
AO2 AO1 1 2
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y agrupando términos:

Ve 1+ﬁ+% =V '(I/CAoz _I/CAOI +1/A1 _1/A2)'GDD' (A6'5)
24, 24,

Considerando, que al menos en el rango de frecuencias de trabajo, Gpp«Ai,4; , la
ganancia Gpc queda dada aproximadamente por:

V
GDC =VLD = {(I/CAO2 _l/CAOI ) +(1/A1 _1/‘42)} : GDD (A6'6)
iC
y el CMRR resulta:
CMRR™ =(Cpy = City ) +(47 - 4") (A6.7)

Esta ultima expresion pone en evidencia la principal ventaja de esta configuracion: su
CMRR no depende del desapareamiento entre los resistores sino exclusivamente de
los desbalances en el CMRR y en la ganancia de lazo abierto de los A.O.

En general, el primer término en (A6.7) es dominante, dado que las ganancias 4, y 4,
son de igual signo y de similar valor, mientras que los rechazos individuales Cao1 y
Caoz pueden diferir significativamente tanto en magnitud como en signol. Teniendo
esto en cuenta, la ganancia Gpc y el CMRR de este circuito pueden aproximarse por:

Goe =(1/Caoz =1/C01) - G (A6.8)
CMRR™ = Cy0, = Caon (A6.9)
2. Tension de Ruido Equivalente a la Entrada.

Para estimar el ruido total referido a la entrada del amplificador, es necesario
considerar en su circuito equivalente los generadores de ruido propios de los A.O. de
entrada y los asociados a los resistores. Esto conduce al circuito de la Fig.A6.2. donde
no se incluyeron generadores de corriente de ruido porque se suponen A.O de
tecnologia FET o CMOS cuyas corrientes de ruido son despreciables.

€A01

2

Figura A6.2. Circuito Equivalente del I.A. de dos A.O. que contempla el ruido
propio de los A.O y de los resistores.

1 . ’ . .
Se considera aqui un modelo de bajas frecuencias donde 4, 4,5, Cao1 Y Caoz son escalares. En
un modelo de mayor alcance todas estas magnitudes son complejas.

168 Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas



Apéndice 6 - Calculo del CMRR y ruido Propio para el |.A. Fully-Differential de dos A.O.

A partir del circuito de la Fig.A6.2 se encuentra que la tension media cuadratica de
ruido a la salida, esta dada por:

e = (ezzxm + €0 +eli1)'GI§D +2- e, (A6.10)

Si se consideran resistores con bajo exceso de ruido, es decir con un ruido propio igual
al teorico dado por:
e, =4KTBR, , (A6.11)
y utilizando que R, y R; estan relacionados a través de la ganancia Gpp segun:
R, =(Gpp-1)/2:R =G, R /2, (A6.12)
el ruido de R, puede expresarse en funcion del ruido de R; como:
en, =en, - Gpp /2 . (A6.13)

Reemplazando esta tltima expresion en (A6.10), resulta:

ezT = (612\01 +ef«02) ) GéD +e]§1 '(Glz)D + GDD)~ (A6.14)

o

Generalmente el objetivo del L.A. es amplificar (Gpp»1) y el ruido total referido a la
entrada e;r, puede aproximarse por:

2 o~ 2 2 2
€r = eio T e tery - (A6.15)

1

Si se tiene cuidado en la eleccion de R, su contribucion no sera importante y el ruido
total correspondera a los dos A.O. que componen la etapa de entrada, es decir:

=2e . (A6.16)
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Apéndice 7.

Modelizacion de la Ganancia de Lazo Abierto y CMRR de un A.O.

1. Ganancia Finita.

Si se considera que el A.O. tiene una ganancia infinita, su tension diferencial de
entrada sera nula para cualquier valor finito de su salida. Entonces, entre sus bornes de
entrada, no existira diferencia de potencial alguna. Esta ultima condicion resulta muy
util para resolver en forma simple, circuitos que involucren amplificadores
operacionales.

Si se acepta ahora que el A.O. tiene una ganancia finita 4, su tension de entrada no
sera nula, sino que para producir la tension V, presente en su salida, debera existir una
tension de entrada e=V,/A. Esta situacion, también podria describirse mediante con un
A.O. ideal (de ganancia infinita, es decir con entrada nula) y un generador de tension
de valor V,/A4 tal como se muestra en la Fig.A7.1. Como el A.O. de este nuevo circuito
es ideal, para resolver los circuitos puede nuevamente considerarse que sus entradas se
encuentran a igual potencial.

Figura. A7.1. Circuito equivalente de un A.O con ganancia finita. El nuevo modelo
esta compuesto por un A.O. ideal y un generador de tension
dependiente de la tension de salida.

2. Rechazo de Modo Comun.

Si a un A.O. real se le aplica una tension de modo comin V¢, su salida no sera nula
sino que va a estar dada por su rechazo de modo comtin Cyo segun:

A
Chro

, (A7.4)

Ve=Ve-

siendo A4 la ganancia del A.O. Esto también podria describirse considerando un A.O.
de CMRR infinito, pero con una tension diferencial neta en su entrada dada por un
generador de tension externo Vic/Cao, tal como se muestra en la Fig.A7.2.
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Vo=(Vic/Cao)-A

Figura. A7.2. Circuito equivalente de un A.O con CMRR finito. El nuevo modelo
estd compuesto por un A.O. ideal y un generador de tension
dependiente de la tension de modo comun de entrada Vic.

Utilizando esta técnica, un circuito compuesto por A.O. con CMRR finito, puede
llevarse a otro equivalente compuesto por A.O. ideales. Este nuevo circuito contiene
generadores de tension dependientes de la tension de modo comun Vic presente en las
entradas de los A.O.
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Apéndice 8

Calculo del CMRR para el Amplificador de Diferencia.

1. Amplificador de Diferencia.

Esta topologia presenta una baja impedancia de entrada (CHRISTIANSEN, 1982) y por
tal motivo no es adecuada para amplificadores de biopotenciales. Igualmente se
analiza aqui, porque forma parte de estructuras multietapas como el clasico [.A. de tres
A.O.

El circuito equivalente, considerando el CMRR propio del A.O. (APENDICE 7), se
muestra en la Fig.A8.1. .

R4 Rz

Vic.r0/Chao TVOD

g

Figura A8.1. Circuito Equivalente del Amplificador de Diferencia considerando el
CMRR propio del A.O.

Para determinar la ganancia CMRR de este circuito, en primer lugar se calculara su
ganancia cruzada Gpc. Si se aplica a la entrada una tension de modo comtn Vi, la
tension diferencial' de salida estara dada por:

Voo =Vie - Gie (A8.1)

0.

Resolviendo el circuito para esta situacion, se obtiene.

vo=ved_ i K| Rl e gy Rl (A8.2)
R1,+R3’ Rl Rl CAO Rl

La tension de modo comun Vc a0 , presente en la entrada del A.O, puede expresarse a
partir de la tension de modo comun de entrada Vic segun:

_y R (A8.3)

" En este caso, la salida del circuito es de tipo “single ended” (S-E): uno de los bornes de
salida se encuentra conectado a masa (ver Fig.AS8.1).

Enrique M. Spinelli - Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 173



Apéndice 8 - Calculo del CMRR para el Amplificador de Diferencia

Reemplazando (A8.3) en (A8.2) y luego de un poco de algebra, (A8.2) puede
escribirse como:

vy =y Rl HRIR (L Ve R 1R /R, . (A8.4)
R |1+R//R, C., R1+R//R
Llamando
g \TR/R, | R/R,-RI/R; , (A8.5)
1+R//R, 1+R//R,

y teniendo en cuenta la ganancia diferencial Gpp de este circuito esta dada
aproximadamente® por:

R
oo = (A8.6)
la ecuacion (A8.4) se transforma en:
+1
Vo =Vic - Gop -{0{ +M} : (A8.7)
CAO

El parametro o depende exclusivamente de los resistores externos y mas precisamente
del desbalance en las relaciones Ry/R; y R’»/R’y. En un amplificador diferencial
razonablemente construido ¢ sera mucho menor que 1 y la ecuacion (A8.7) puede
aproximarse por:

Gy = {a +L} Gy, (A8.8)

AO

Es posible expresar o en funcion de la tolerancia relativa =AR/R de los resistores
utilizados. El peor caso, es decir el mayor valor de «, se produce cuando las
tolerancias confabulan haciendo:

R =R,(1+0); R, =R,(1—-1); R =R,,(1—1) ; Ry(1+1) , (A8.9)

siendo Ry, Ry, R’10y R’ los valores nominales de los resistores y ¢ su tolerancia. En
este caso resulta:

Ro(1+t) R,(1-t) Ry (1+1) R, (1-2)
a:RZO(l_t) Rzo(l-i-l):Rzo(l—l‘) R20(1+t) , (ASIO)
R,(1-1) - R,
1+ 1+—=
Ry, (1+1) Ry,
que puede aproximarse por:
(1+e) (1-t) 4
Lm0 () _1-() (A8.11)
1+& l+ﬁ
RlO RlO

? Esto implica considerar bajas frecuencias y desbalances razonables entre los resistores.

174 Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacidn en Aplicaciones Biomédicas



Apéndice 8 - Calculo del CMRR para el Amplificador de Diferencia

Considerando tolerancias razonables la expresion (A8.11) puede escribirse como:

gzt : (A8.12)

10

Reemplazando (A8.12) en (A8.8) y recordando que la ganancia diferencial esta dada
aproximadamente por Gpp=R,/R;, finalmente puede expresarse Gpc como:

A S /i . (A8.13)
1+1/Gyy,  Cyo
El primer término depende de la tolerancia de los resistores y el segundo del CMRR
propio del A.O. Para que estos términos sean comparables, la tolerancia ¢ de los
resistores deberia cumplir:
VG (A8.14)
4C,,

Por ejemplo, considerando un A.O. con un CMRR bajo, de unos 80dB (10.000 veces)
y atin adoptando una baja Gpp, por ejemplo unitaria® , resultan tolerancias de 0.005%.
Esto no es simple de conseguir y en general Gpc estara dominada por la tolerancia de
los resistores y sera aproximadamente:

_ 4t (A8.15)
1+1/Gyy

I

DC

Finalmente, el Rechazo de Modo Comun para esta configuracion resulta:

cmrr < Goo 1+ G . (A8.16)
Gy | 4t

Una practica usual para mejorar el CMRR de esta configuracion, es incorporar un
“ajuste funcional”. Mediante un elemento variable (usualmente el resistor R;), se
ajusta® su valor para obtener maximo CMRR.

3 Si la Gpp fuera menor que la unidad, el amplificador no seria muy util, al menos para
amplificar.

* Admitir la necesidad de un ajuste es admitir una derrota de disefio.
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Apéndice 9.

Célculo de CMRR y Ruido Propio para el
Amplificador de Instrumentacion de dos A.O.

1. Célculo del CMRR.

Existen diversos factores que degradan el CMRR del Amplificador de Instrumentacion
de dos A.O., como los desbalances entre los resistores y el CMRR propio de los
amplificadores operacionales que componen el amplificador.

1.1. Efecto del CMRR propio de los A.O.

En la Fig.A9.1 se presenta un circuito equivalente de este I.A. que incluye el efecto
del CMRR propio de los A.O.

~t
Vic2/Cao2

Figura A9.1. Circuito Equivalente del Amplificador de Instrumentacion de dos
A.O. que contempla el CMRR propio de los A.O.

La tension de salida V,p, esta dada por:

v ' o Vi
Voo =22 (14 Ry/R)+ (14 R R R/ R} 4+ (14 R[R) =
2 Cion , (A9.1)
|4 ' ’ 4 !
_Cla (1+R/R))-R,/R +V.-{(1+R,/R ) ~(1+R/R})-R,/R,}
AO1

Considerando que las tensiones de modo comtin de entrada Vic;, Vico de cada uno de
los A.O son aproximadamente iguales a la tension de modo comun de entrada V¢, la
expresion (A9.1) puede rescribirse como:

Voo

I

ViD 'GDD + ViC '[5 +(C/_x101 _C/_xlo )'GDD:| (A9.2)
siendo

Gop =1+ R/R, ; 5:1—@ . (A9.3)
Ry-R,
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Finalmente, para frecuencias bajas, las ganancias Gpp y Gpc resultan:

Gop ZI+R /R 5 Goe =0 +(Crloy=Ciatn ) Giop (A9.4)
y el rechazo de modo comin:
1:5{1_1]. (A9.5)
CMRR GDD C'AOI CAO2

Normalmente los rechazos de modo comun propios de los A.O son elevados y si estan
ademas medianamente apareados, el segundo término en (A9.5) serd despreciable
frente al primero. En estas condiciones, el CMRR queda determinado principalmente
por las tolerancias en los resistores' y es posible aproximar (A9.5) por:

1 ~

~_ 9 (A9.6)
CMRR ~ G,

Suponiendo resistores con igual tolerancia relativa ~=AR/R, el mayor valor de & (peor
caso) estara dado por:

, (A9.7)

que para bajas tolerancias (7«1), puede aproximarse por:

Oyax 21-(1+4-1) =41 , (A9.8)
obteniendo finalmente:
1 =4-z+( 11 ]; 41 (A9.9)
CMRR GDD CAO 1 C‘AOZ GDD

Esta expresion es similar a la correspondiente del amplificador de diferencia. Para
conseguir CMRR elevados es necesaria un ganancia Gpp importante. Si se consigue
asignar una Gpp muy elevada, se pondra en evidencia otro problema de este
amplificador: los dos A.O trabajan en condiciones muy disimiles, uno de ellos tiene
una fuerte realimentacion mientras que el otro una muy débil. Esto conduce a una
degradacion del CMRR que se agrava atn mas al incrementarse la frecuencia y
volverse mas evidentes los efectos de la ganancia finita de los A.O. De todos modos,
si la frecuencia de trabajo no es muy alta y no se requiere un elevado CMRR, es una
configuracion util y utilizada (MEETING VAN RIJN, 1994)

"Es decir por el valor de &, el cual depende exclusivamente del desbalance entre los resistores.
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1.2. Efecto de la Ganancia Finita de los A.O.

Como se menciond anteriormente, los dos A.O. que componen este amplificador de
instrumentacion trabajan en condiciones muy disimiles con relacion a su ganancia de
lazo cerrado. Debido a esto, si los A.O no tienen muy altas ganancias de lazo abierto,
resulta un bajo CMRR. Para analizar este efecto, se considerara un I.A con un balance
perfecto de componentes, pero compuesto por amplificadores con ganancias de lazo
abierto finitas A, y 4,. El circuito equivalente para esta condicion (APENDICE 7), se
muestra en la Fig.A9.2.

Figura A9.2. Circuito Equivalente del Amplificador de Instrumentacion de dos
A.O. que contempla la ganancia de lazo abierto de los A.O.

Para determinar la ganancia Gpc se considerara en ambas entradas una tension de
modo comun Vic, A partir del circuito de la Fig.A9.2 se obtiene:

V:)D=(_V:>2/A2+V;1/A2)'(1+R2/R1) (A9.10)
V, =2Ve-(1+R/R,) (A9.11)
Vi =Vop . (A9.12)
Utilizando,
1+R /R, _ G _ ) (A9.13)
Gpp —1

y reemplazando (A9.11) y (A9.12) en (A9.10), resulta:

2
GDD

V=V (A9.14)
’ C(1+GDD/A2)'A1'(GDD_1)
A partir de (A9.14) se obtiene Gpc, que queda dada por:
2
G, =Yoo _ Gp , (A9.15)

ViC (1+GDD/A2)'A1'(GDD_1)

Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas 179



Apéndice 9 - Calculo de CMRR y Ruido Propio para el Amplificador de Instrumentacién de dos A.O.

y el CMRR resulta:
cnrr ~ Goo _ 1+ Gon/4) 4 (Gop =1) (A9.16)

DC GDD

Como Gpp » 1, puede escribirse:
CMRR=(1+Gyp/4y)- A = A +Gpp - A [ 4, - (A9.17)

Considerando ademas que A;=4, y que A»Gpp, el CMRR puede finalmente
aproximarse por:

CMRR= 4, . (A9.18)

Se observa aqui que el CMRR esta dado aproximadamente por la ganancia a lazo
abierto del amplificador AO1, que para bajas frecuencias puede ser de unos 110 dB. Si
se utilizan A.O compensados, la ganancia 4,(s) decae a partir de una frecuencia muy
baja, de solo algunos Hz, por lo que esta estructura resulta util exclusivamente para
aplicaciones de baja frecuencia. Este efecto también es notable cuando se utilizan
A.O. de muy bajo consumo, los cuales suelen presentar bajas ganancias de lazo
abierto.

Es importante recordar que para llegar al CMRR dado por (A9.18) se supuso un
apareamiento perfecto entre los resistores y entre los CMRR de los A.O. En realidad,
todos estos efectos contribuiran conjuntamente a degradar el CMRR, que nunca podra
ser mayor que ninguno de los valores dados por (A9.9) y (A9.18).

2. Tension Equivalente de Ruido a la entrada

El circuito equivalente del I.A. de dos A.O., teniendo en cuenta los generadores de
ruido asociados a los A.O y a los resistores, se muestra en la Fig.A9.3.

Figura A9.3. Circuito Equivalente para el calculo del ruido total.

Resolviendo este circuito, se encuentra que la tension cuadratica media de ruido en su
salida esta dada por:

2 2 2 2 2 2 2 2 2
€r = (eAOI +eA02)'GDD +(eR1 + gy ) Gpp + €y + €y - (A9.19)
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Si los resistores son de bajo exceso de ruido, se verifica:
e;,=4kTB-R, ; e, =4kTB-R, . (A9.20)

Considerando una ganancia importante, tal que permita aproximar Gpp=R,/R; , €S
posible expresar el ruido de R, en funcion del correspondiente a R, como:

eq, =4kTB-R, =Gy, -y, : (A9.21)

Suponiendo ademas R;=R,'y R,=R,', la tension de ruido total a la salida resulta:

€2T = (ef\OI + ef\oz ) . GéD + 26;1 . GI%D +2. eéz . GDD , (A922)

o

y el ruido total referido a la entrada puede aproximarse por:

2~ 2 2 2
€ =€y +Chon 26y, - (A9.23)

Si el valor de R; no es demasiado elevado, el ruido total en (A9.23) estara dominado
por los A.O. y queda dado por:
e =2e;, ) (A9.24)

siendo exp el ruido propio correspondiente a un A.O.

3. Amplificador de Instrumentacion de 2 A.O. con ajuste de ganancia.

Este circuito, que fue presentado en el CAPITULO 5 y que se muestra en la Fig.A9.4,
permite ajustar la ganancia del amplificador de instrumentaciéon modificando un solo
elemento: el resistor de ganancia Rg.

ViLo

ViHo

Figura A9.4. Amplificador de Instrumentacion de dos A.O. con ajuste de
ganancia.
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3.1. Rechazo de Modo Comun.

El circuito equivalente considerando amplificadores con CMRR finito resulta:

Re

AW

R2

iL

Vic1/Crot
+ ~F

O
VieQ Vio/2 Vi/Caoy VM

Aoz Vop
+

Figura A9.5. Circuito Equivalente que contempla el CMRR propio de los A.O.

La tension de salida V,p, esta dada por

E

+Vy Ry

v, . , (A9.25)
LR R,

Vo =(Vi =) {

R R-R R
R R-R, R,

donde se consideré como Vi, Vi a las tensiones de entrada del I.A formado por los
A.O. ideales. Estas tensiones estan dadas por:

V;H Vlc iD / 2+ ViCZ 'C,:oz

1 (A9.26)
V;L I/IC 1D/2+ ViCl ‘C/;01

Como las tensiones de entrada de modo comin de ambos A.O. son aproximadamente
iguales a la tension de modo comin de entrada al LA, esto es Vici=Vie:=Vic | las
ecuaciones en (A9.26) pueden rescribirse como:

Vi = iD/2+ViC'(1+C;é)2)

(A9.27)
Vi :_VID/2+V (1+C;é)1)
Reemplazando estas expresiones en (A9.25), resulta:
szViD{RuR [1+Rj+1.[l+L&}}+
R R R) 2\ R-R (A9.28)

- - R, R, R/ 4 RR
+Vie {(CAé)z _CAé)z) |:F+ R [1+E1J:|+1+CA2)2 R-R (1 CAO] )}
1 174

G 1

Considerando ganancias medianamente altas y desbalances razonables, la ecuacion
(A9.28) puede aproximarse como:

182 Enrique M. Spinelli — Amplificadores de Instrumentacion en Aplicaciones Biomédicas



Apéndice 9 - Calculo de CMRR y Ruido Propio para el Amplificador de Instrumentacion de dos A.O.

Vo 2Vip - Gpp + Ve ‘|:(C/;102 - C;<132 ) “Gpp + 5] > (A9.29)
siendo,
Gpzliep o 5 Kk (A9.30)
R R, R -R,

A partir de (A9.29), se obtiene Gpc, que esta dada por:
Goe =(Crty =Catn )G +6 : (A9.31)

y el rechazo de modo comun resulta:

1 =[ L1 ]+ o (A9.32)
CMRR CA02 CAO] GDD

El parametro o puede expresarse en funcion de la tolerancia ¢ asociada a los resistores
considerando el peor caso como:
=4-¢ . (A9.33)

Opiax =

Reemplazando (A9.33) en (A9.32), se obtiene finalmente:

! :( 1 ]+ 4- , (A9.34)
CMRR CA02 CAO] GDD

donde se observa que el CMRR es el mismo que para el caso del amplificador de dos
A.O. sin Rg. La inclusion de este resistor no modifica el CMRR del amplificador de
instrumentacion.

3.2. Tension Eficaz de Ruido

Incorporando al circuito ideal de la Fig.A9.4, los generadores de ruido
correspondientes a los distintos elementos, resulta el circuito de la Fig.A9.6.

Re  ers
ez R2 Rt err
ert R R2  gpy
€no2

&
l

Figura A9.6. Circuito equivalente para el calculo del ruido total.
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Resolviendo el circuito para cada uno de los generadores presentes en el circuito y
aplicando el principio de superposicion, se obtiene la siguiente expresion para la
tension de ruido a la salida:

RI'Rz R, R, R,
€or = €pg S T i o e N P

RG 'R1 RG Rl Rl
R -R
tep, - Rl, 'Rz +(eAOI +6A02)'GDD

1 (A9.35)

Para arribar a esta expresion se tuvo en cuenta que, en el calculo de los efectos de er; ,
er’1 , €ra Y €re2, ambos extremos de Rg se encuentran a potencial cero. Entonces la
corriente sobre Rg resulta nula y el resistor no interviene en el circuito.

Considerando desbalances razonables y teniendo en cuenta que se trata de una
composicion de tensiones RMS, resulta:

2 2
R R
€or ZelzzG [2R_2j +2'e§1'[?2] +2'612<2 +2'e/2x0'G12)D (A9.36)

G 1

Cabe aqui una observacion. En (A9.30) se distinguen dos mecanismos que determinan
la ganancia total: Ry/R, y 2-R,/Rg . En (A9.36) se observa que el primero amplifica el
ruido en Rg mientras que el segundo tiene efecto sobre el ruido de R;.

Si Rg» R, (Gpp= Ry/R)), el ruido total referido a la entrada coincide con el calculado
para el LA de dos A.O. Entonces,

SiR; »Ry: e =2-ep +2-€5 - (A9.37)

Si por el contrario, R « R,, la ganancia estd determinada principalmente por la
relacion Ry/Rg (Gpp= 2-Ry/Rg) y el ruido total referido a la entrada resulta:

SiR, «R,: el =er,+2-€x, . (A9.38)

De todos modos, a menos que existan restricciones importantes de consumo, los
resistores se elegiran de valores suficientemente bajos para que su ruido sea
despreciable frente al de los A.O. Este tltimo es normalmente el dominante y el ruido
total referido a la entrada queda dado por:

2 ~

k=2, : (A9.39)
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Apéndice 10.

Caracterizacion de la Interferencia producida por tubos fluorescentes

1. Introduccion

Los tubos fluorescentes utilizados en iluminacion constituyen una fuente de
interferencia electromagnética (EMI) adicional para la instrumentacion biomédica.
Esta interferencia, ingresa al sistema de medida por los mismos mecanismos que la
tension de linea y sus componentes espectrales se extienden hasta frecuencias algo
mas elevadas.

Algunas publicaciones reportan que su energia se ubica espectralmente en el rango de
1-10KHz (WINTER & WEBSTER, 1973), mientras otras la asocian a la banda de 50 a
500 Hz (SILVA, 1994). Dada esta discrepancia se decidio obtener medidas propias.

2. Descripcion del ensayo.

El esquema de la disposicion utilizada se muestra en la Fig.A11.1. Se conecté un
osciloscopio de forma tal de medir la tension del paciente respecto de tierra y como
fuente de interferencia se utilizé un tubo fluorescente de 20 W que se ubicé a unos 20
cm del paciente.

La tension medida corresponde a la tension definida como Vp en el CAPITULO 2. La
misma se repartira entre las tensiones de modo comin V¢ y de modo aislante Viso, las
cuales interferiran, de acuerdo a distintos mecanismos, con la sefial bioldgica.

_L Co Linea 220V

10X Probe !

Osciloscopio
Digital

220V, 50 Hz.
O
\

Figura A11.1. Esquema utilizado en las experiencias. Las capacidades Cp y Cs
representan las capacidades propias del paciente respecto de linea
y tierra respectivamente.
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En primer lugar, con toda la iluminacion del lugar apagada y el tubo fluorescente
interferente desconectado (tanto el conductor de fase como el neutro), se registro la
tension debido al acoplamiento de la red de potencia.

Como segundo paso, se encendio la luz fluorescente y se adquirié la nueva tension
resultante entre el paciente y tierra. Los registros obtenidos se muestran en la
Fig.A11.2.

Sin Fluorescente
o

0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03

15 : . T . T

Con Fluorescente
o

15 0005 001 0015 002 0025 003

t , [segundos]

Figura A11.2. Tensién Paciente-Tierra con y sin interferencia de tubos
fluorescentes.

Tomando la diferencia entre las dos medidas realizadas, se puede determinar el aporte
del equipo fluorescente y su conexionado a la tension paciente-tierra. El mismo se
muestra en la Fig.A11.3.

15 T ¥ T T T
10

0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03
t , [segundos]

Figura A11.3. Aporte del tubo fluorescente y su cableado a la tensién paciente-
tierra.

El contenido armoénico de esta sefial se presenta en la Fig.A11.4. Se observa que son
importantes los armonicos impares mientras que los pares son de reducida energia. No
se observan componentes importantes mas alla del arménico 15 (750Hz), lo cual
concuerda con lo expuesto en (SILVA, 1994). Sin embargo, en la Fig.A11.3 se observa
que existe una sefial de alta frecuencia de amplitud considerable. La misma no es
evidente en el analisis de contenido armonico pues su energia es reducida.
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0.8f

0.61

0.4f

Amplitud (normalizada)

0.2f

60 10 2 30 40 50 60
n (#armoénica)

Figura A11.4. Contenido armonico de la tensidn paciente-tierra

Para poner en evidencia la existencia de esta interferencia de alta frecuencia, la sefial
de EMI fue descompuesta en tres componentes: una sinusoidal de 50 Hz, una segunda
componente conteniendo armoénicas de baja frecuencia y una ultima que abarca el
espectro restante. En la Fig.A11.5 se muestran estas sefiales, que compuestas
reconstruyen la original.

La segunda componente contiene armoénicas de la frecuencia de red de hasta algunos
cientos de Hertz., lo cual concuerda con lo reportado en (SILVA, 1994).

La ultima de las componentes descriptas, que abarca las altas frecuencias, posee su
energia fundamentalmente concentrada en el rango comprendido entre 1-4 KHz lo
cual concuerda con lo expuesto en (WINTER & WEBSTER, 1973). Se observa que si
bien su energia es reducida, su amplitud es importante pudiendo llegar a comprometer
el rango dinamico de los amplificadores. Ademas, en presencia de no-linealidades, por
ejemplo en la etapa de entrada o en las impedancias electrodicas, estas componentes
pueden también producir sefiales no deseadas de baja frecuencia (DE JAGER, 1996).
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15 . . . . .

10

-10
10

-10
10

(=)

0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03
t , [segundos]

-10

Figura A11.5. Descomposicidn de la tension de modo comun en tres
componentes.

3. Conclusiones

La interferencia producida por los tubos fluorescentes presenta componentes de
energia importante para frecuencias de hasta unos 750Hz, pero contiene ademas
componentes de alta frecuencia, fundamentalmente en el rango entre 1- 4kHz. Estas
ultimas, si bien no tienen una energia importante, pueden componer un valor pico
elevado, y debido a no-linealidades en la etapa de entrada o en las interfases electrodo-
piel, pueden también producir componentes no deseadas en baja frecuencia.
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Apéndice 11.

Sensibilidad de las raices de un polinomio a variaciones en sus

coeficientes.
1. Analisis de sensibilidad.
Dado un polinomio de la forma:
P(s)=ays" +as"" +a,s" +-+a, (A13.1)

con raices (41, As,...,A), que puede escribirse alternativamente como:
P(s)=a,(s=A)(s=4)(s=4,) . (A13.2)

La variacion en la ubicacion de la raiz i-ésima A;, debido a un desplazamiento
diferencial en el coeficiente j-€simo a; , estd dado por (BOGNER, 1975):

A
M=—T1 A : (A13.3)

l aOH(ﬁ’k_ﬂ’i) ’

k#i

En el caso particular de un polinomio de segundo grado, la variacion en las raices,
debidas a incrementos en los coeficientes, resulta:

A A !
Ay =———Agy+———— A +——Aq,
P - M a (-
(A13.4)
23 3 1
AYy=—2 Agy+—2—— . Aq, -Aa,
B ) M ) M )
o0 en una forma algo mas compacta:
Aﬂ,l Zm[ﬂquao +21Aa1 +ACZ2:|
(A13.5)
AX, = WI_ZI)[J;A% + lAa, +Aa, |
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Apéndice 12 - Tension de ruido debida a los resistores de polarizacion

Apéndice 12.
Tension de Ruido debida a los Resistores de polarizacion.

1. Calculo de la Tension de Ruido.

La red de acoplamiento pasiva, propuesta en el CAPITULO 6, contiene resistores de
valor elevado cuyo ruido propio puede ser importante. En este apéndice se analiza la
contribucion de estas fuentes de ruido a la sefial disponible en la entrada del A.B., es
decir a la salida de la red.

Para analizar esta contribucion resulta suficiente el circuito equivalente para modo

diferencial de la Fig.A13.1. Este circuito supone una sefial de entrada nula y modela la
impedancia de electrodo como un resistor Rg.

Re
C
Rs Re Voo/2

Figura A13.1. Circuito Equivalente de la Red de Acoplamiento para modo
diferencial.

Cada uno de los resistores de este circuito tienen asociada una tension de ruido; siendo
significativos los correspondientes a Rs y Rp, dado que estos ultimos resistores
normalmente son de valor mucho mas elevado que Rg. Como Rs queda en paralelo con
RE su contribucion no sera importante y el circuito equivalente para analisis de ruido
se reduce al de la Fig.A13.2.

R
Re F €o1/2
€rP

Figura A13.2. Circuito Equivalente para analisis de ruido que contempla el ruido
propio de Rp.

Considerando que el resistor Rp tiene una densidad espectral de ruido 7zp constante, la
densidad espectral del ruido a la salida 7., esta dada por:
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] esre |
= s (e R (A1)

7.

Teniendo en cuenta que Rp » Rg, y llamando
7, =R,C ; 7, =R,C (A13.2)

(A13.1) puede aproximarse por:
I+s-7 ’

(A13.3)

77&’():77
o I+s-7,

La grafica de la densidad espectral a la salida se muestra en la Fig.A13.3.

MNRP \

N

1/t /e ®SUP

o log

Figura A13.3. Densidad Espectral de ruido a la salida de la red de acoplamiento.

Para determinar el ruido total, es necesario integrar bajo esta curva en el rango de
frecuencias de interés, es decir desde 1/7 hasta axyp. En este intervalo se distinguen
dos zonas: en la primera la densidad espectral decrece con el cuadrado de @ segun:

Mo = 1y ——— (A13.4)
(oR,C)
y en la segunda, la densidad espectral se vuelve constante:
R 2
P RP

Teniendo en cuenta las aproximaciones correspondientes a cada tramo, el ruido total
queda dado por:

Wsyp Ve 1 Wsyp R 2
e = I Mg, d® =17, - I ——do+ I (—Ej dw (A13.6)
zp zp (TPa)) Vg P
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Resolviendo esta integral resulta:

2

Tp,—T R

efTEﬂRP(P—zE) + UR"(R_EJ (@gp —1/75) > (A13.7)
Tp P

y recordando que M, = 4KTR,, la ecuacion (A13.7) puede rescribirse como:
R
e =— + 4kTR—(a)SUP—1/rE) (A13.8)

El segundo término corresponde al ruido de un resistor equivalente Rp*/Rp y
usualmente es despreciable. Por ejemplo si Rp=5MQ y Rg=100kQ, este término
correspondera al ruido de un resistor de 2kQ cuya tension de ruido equivalente
(*5n1V/NHz) esta por debajo del ruido propio de un buen LA. Despreciando este
término, el ruido total resulta:

&, = BT (A13.9)

Este es un resultado interesante. Indica que el ruido total no depende de Rp sino
solamente del valor del capacitor C. Es conveniente utilizar un capacitor de
acoplamiento C del mayor valor posible.

2. Un ejemplo.

Considerando Rp=SMQ, C=1uF, que definen una frecuencia de corte inferior
fiu=0.03Hz, el ruido total introducido por los resistores Rp resulta:

e, =0.12uV, (A13.10)
Esta contribucion no es significativa. Se puede decir que la impedancia de los
electrodos “cortocircuita” la tension de ruido de la resistencia de polarizacion Rp.

Para este ejemplo, considerando Rg=100kQ y una frecuencia de corte superior de
100Hz, el aporte del segundo término en (A13.7) seria de solo 50nVyys, es decir que
la aproximacion utilizada para arribar a (A13.9) es razonable.
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