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RESUMEN

El presente proyecto de tesis doctoral presenta el desarrollo novedoso de un sistema sensor de
presion capacitivo en modo contacto (TMCPS) con funcionamiento inaldmbrico para el monitoreo
continuo de la presion ventricular. El sistema esta formado por dos moédulos: un conjunto
implantable y una unidad de lectura externa. El moédulo implantable, restringido a un area de
18mm x18 mm, consiste de un arreglo de dos sensores TMCPS conectados eléctricamente en
paralelo a una bobina de doble nivel (con enfoque 3D) para formar un circuito resonante de alta
eficiencia para la comunicacion con la unidad de lectura externa. El sensor capacitivo funciona
como un diafragma de doble capa y es modelado considerando el régimen mecanico “small
deflection”, con esta condicion se logra cubrir un amplio rango dindmico de la presion sanguinea
ventricular, de 5 a 300 mmHg. En este disefio, los dos mdédulos de acoplamiento (redes RCL
pasivas) se sintonizan a una frecuencia de 13.56 MHz, manteniendo el disefio fisico restringido
para el modulo implantable y considerando un acoplamiento efectivo a través de tejido bioldgico.

El sistema completo, fue validado con los simuladores CoventorWare, Comsol Multiphysics y
ANSYS HFSS; fijando un rango de presion de operacion de 0 a 300 mmHg. El disefio muestra una
eficiencia de transmision de potencia (PTE) maxima del 94% bajo el régimen de capacitancia mas
bajo (0 mmHg) y una tasa de absorcién especifica (SAR) menor a 1.6 W/Kg; por lo cual, esta
propuesta, cumple con el rango completo de presion diastdlica y sistolica desarrollados por el
ventriculo izquierdo (VI) y satisface las pautas de seguridad de la norma IEEE C95.1, lo que
asegura viabilidad para que este sistema de transferencia de potencia inductiva (IPT) puede
implantarse de manera segura en el medio bioldgico sin provocar dafios al tejido por radiaciéon o
calentamiento. Ademas, considerando la alta PTE obtenida, principalmente por el disefio
optimizado en inductancia (L) y factor de calidad (Q), este nuevo esquema de sensor se destaca y
podria adaptarse en otras aplicaciones médicas.

En cuanto al proceso de fabricacion, el sistema completo se desarrolla en base a dos
alternativas: La primera, se basa en un enfoque de fabricacién con dispositivos discretos sobre
placas de circuito impreso, para la manufactura del mdédulo externo; mientras que la segunda
alternativa para el moédulo implantable, se desarrolla tomando como base la tecnologia PolyMEMS
INAOE® con un enfoque de fabricacion monolitico combinando peliculas delgadas de aluminio y
poliimida. El enfoque propuesto, con 6 niveles de mascarillas y caracterizado por técnicas de
deposito a bajas temperaturas, es el inico en su tipo en integrar un arreglo de sensores TMCPS y
un inductor de dos niveles en un mismo substrato ergondémico. Las primeras rutinas de
caracterizacion electromagnética y electromecanica del sistema fabricado confirman la
funcionalidad del disefio propuesto. De esta manera, es posible proponer un sistema sensor que
se adapta al espacio reducido del VI, el cual consiste de un dispositivo implantable completamente
flexible, biocompatible, robusto y suficientemente miniaturizado para la valoracién pronostica y

terapéutica de la presion sanguinea ventricular, en modo continuo y a largo plazo.
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ABSTRACT

This doctoral thesis project reports the novel development of a touch mode capacitive pressure
sensor (TMCPS) systems with a wireless operating for continuous monitoring of ventricular
pressure. The system consists of two modules: an implantable set and an external reading device.
The implantable module, restricted to an 18 mm x18 mm area, consist of an array of two TMCPS
sensors electrically connected in parallel to a dual-layer coil (with 3D approach), for making a high
efficiency resonant circuit for communication with the external device. The capacitive sensor
works as a double layer diaphragm and is modeled considering the mechanical regimen “small
deflection”, with this condition it is possible to cover a wide dynamic range of ventricular blood
pressure, from 5 to 300 mmHg. In this design, the two coupling modules (passive RCL networks)
are tuned to a frequency of 13.56 MHz, keeping restricted physical design for the implantable
module and considering an effective coupling across biological tissue.

The complete system was validated with the CoventorWare, Comsol Multiphysics and ANSYS
HESS softwares; setting an operating pressure range from 0 to 300 mmHg. The design shows a
maximum power efficiency (PTE) of 94% under the lowest capacitance regimen (0 mmHg) and a
specific absorption rate (SAR) of less than 1.6 W/Kg; therefore, this proposal complies with the full
range of diastolic and systolic pressure development by the left ventricle (VI) and satisfies the
guidelines if the IEEE C95.1 standard, which ensures viability so that this inductive power transfer
system can be safely implanted in the biological environment without causing damage to the tissue
by radiation or heating. In addition, considering the high PTE obtained, mainly due to the
optimized design in inductance (L) and quality factor (Q), this new sensor scheme stands can be
highlighted and could be adapted in other medical applications.

As for the manufacturing process, the complete system is developed based on two alternatives:
the firs, is based on a manufacturing approach with discrete devices on printed circuit boards, for
the manufacturing of the external module; while the second alternative for the implantable module
is developed based on PolyMEMS INAOE® technology with a monolithic fabrication approach
combining thin films of aluminum and polyimide. The proposed approach, characterized by low
temperature processing and the use of biocompatible materials, is the its kind to integrated an
array of TMCPS sensor and a dual-layer inductor into the same ergonomic substrate. The first
routines of electromagnetic and electromechanical characterization of the manufactured system
confirm the functionality of the proposed design. In this way, it is possible to propose a sensor
system that adapts to the reduced space of the LV, which consists of a fully flexible, biocompatible,
robust and sufficiently miniaturized implantable device for the prognostic and therapeutic

assessment of ventricular blood pressure, in continuous mode, and in the long term.
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1.1 INTRODUCCION

La presion sanguinea (PS), como referencia del funcionamiento fisico, es un parametro clave e
indicador general de la salud de una persona. Los cambios frecuentes en la PS pueden ser signo
de algtin problema de salud, principalmente si va acompafiado de un incremento en la presion. La
presion alta o hipertension (HTA), es la causa mas comun de discapacidad y mortalidad a nivel
mundial, y es considerada el principal factor de riesgo de insuficiencia cardiaca, derrames
cerebrales e insuficiencia renal. En consecuencia, detectar, tratar y controlar la presion alta puede
conducir al diagndstico temprano, mejorar la calidad de vida del paciente y reducir los costos de
atencion médica [1].

En la actualidad, los procedimientos para obtener mediciones de la PS se encuentran limitados
al uso de métodos no invasivos y sistemas basados en catéter, que, si bien son considerados el
estandar de oro para obtener mediciones de la presion, se encuentran plagados de diversas fuentes
de error, tales como: mediciones intermitentes, oclusion del flujo sanguineo, conexiones
percutaneas y la postura del paciente [2-4]. Ademas, las mediciones no invasivas de la PS suelen
ser menos precisas y estables que los métodos invasivos, no obstante, los sistemas basados en
catéter pueden ser inseguros para su uso a largo plazo debido a complicaciones de acceso y riesgo
de infeccion [4]. Una alternativa prometedora, que supera los inconvenientes anteriores es el uso
de sensores implantables para la medicidn y transmision inaldmbrica de la PS. Estos dispositivos,
a diferencia de los métodos mencionados permiten obtener mediciones continuas, precisas y en
tiempo real de la presion sanguinea, sin limitar la calidad de vida del paciente.

De manera general, un sensor de presion inalambrico implantable se encuentra conformado
por un transductor que registra las mediciones de presion en el medio bioldgico y por un médulo
inalambrico para la transferencia de datos y la alimentacion remota. Para un adecuado
funcionamiento en estos sistemas, los requisitos a cubrir son: un rango amplio y/o preciso de
presidn, sistema inalambrico de alta eficiencia, disefio fisico en condiciones de espacio limitado,
por lo que se requiere del disefio de sistemas eficientes con elementos inductores (L), factor de
calidad (Q), biocompatibilidad y robustez mecdnica que maximicen el uso del area de
implantacion disponible. Actualmente, la mayoria de los dispositivos reportados, ofrecen
especificaciones condicionadas debido a las restricciones de tamafio y el uso de técnicas de disefio
convencionales. En consecuencia, una gran parte de estos dispositivos son alimentados a partir de
baterias integradas y disefiados para implantarse en arterias alejadas del corazén, lo cual, no solo
limita la vida util del dispositivo y su miniaturizacién, sino, ademas impide la exactitud en las
mediciones, y entonces el diagndstico resulta limitado [5-8]. Por lo anterior, surge la necesidad de

desarrollar nuevos sistemas de medicion que superen las desventajas anteriores y proporcionen
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una alternativa adecuada para la medicion precisa y el monitoreo confiable de la PS, sobre todo en
casos criticos de salud en el sistema cardiovascular.

Bajo estas consideraciones, el presente proyecto doctoral documenta el desarrollo de un sensor
de presion inaldmbrico implantable orientado al monitoreo continuo y de rango completo de la
presion sanguinea ventricular. El sistema propuesto, se disefia tomando como base la tecnologia
PolyMEMS INAOE® y un enfoque de fabricacion monolitico de pelicula delgada. El disefio
propuesto, caracterizado por procesamientos a bajas temperaturas y el uso de materiales
biocompatibles, es el tinico en su tipo en integrar un arreglo de sensores de presion capacitivos y
un conjunto de inductores multinivel en el mismo substrato ergondmico. De esta manera, es
posible maximizar el uso del area disponible, y entonces proponer un dispositivo suficientemente
miniaturizado, telemétrico implantable, completamente flexible, biocompatible y
electromecdnicamente robusto para la valoracion pronostica y terapéutica de la presion sanguinea

ventricular a largo plazo.

1.2 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

Los problemas de presion sanguinea predominan en todo el mundo, se estima que al menos el
10% de la poblacion mundial padece problemas de presién, siendo la presion alta o hipertension
(HTA) la principal causa de muerte y un factor de riesgo importante para el desarrollo de
enfermedades cardiovasculares, cerebrovasculares y falla renal. A nivel mundial, afecta a uno de
cada cuatro adultos, reduce la esperanza de vida de 10 a 15 afos y es responsable de mas de 17
millones de muertes anuales [9-11].

En México, la HTA corresponde a un problema de salud publica de gran importancia, ya que
es una enfermedad crénica que no presenta sintomas en su fase inicial, por lo que existe un namero
importante de pacientes que desconocen su enfermedad. Se estima, que su prevalencia es del 30.8%
al 40% en pacientes > 20 afios de edad y solo se diagnostican del 13.4% al 27.7% [12]. De los
pacientes diagnosticados con hipertension, solo uno de cada siete tiene la presion sanguinea
controlada, a pesar de que el 75% de ellos recibe al menos tres medicamentos antihipertensivos,
generando uno de los costos mas altos de atencidn en salud publica [10-11]. En el afo 2018, los
costos anuales totales atribuibles al control no éptimo de la presion sanguinea, se estimaron en
$272 mil millones de pesos, lo que representa aproximadamente el 20% del presupuesto total
dirigido al sector de salud publica en el pais [13].

En la actualidad, el control a gran escala de la PS representa todo un reto, pero es posible
lograrlo. En la mayoria de los casos, el principal problema al que se enfrentan los pacientes es la
deficiencia de los servicios de atencidon de salud integral, incluyendo el acceso limitado a métodos
de prevencion y el uso de sistemas de medicion confiables para el diagnostico temprano y el
control efectivo de la PS. Por lo tanto, un cambio en el modelo sanitario orientado hacia nuevos

métodos estandarizados y el uso de sistemas efectivos para la medicion precisa de la presion
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podrian fortalecer los servicios de atencion de salud, reducir las hospitalizaciones y tener un
impacto significativo en la calidad de vida del paciente, reduciendo la mortandad y los costos [11-
12].

En concordancia con las necesidades de mejorar los métodos de prevencion y control de la PS,
el presente proyecto doctoral en conjunto con el laboratorio de innovacién en MEMS del INAOE
(LI-MEMS), se propone el desarrollo de un sistema de deteccion inaldmbrico para la medicion
precisa y contintia de la PS en el interior del ventriculo izquierdo. El objetivo de este proyecto,
consiste en proponer una herramienta de diagndstico y control de tipo ambulatorio para la

valoracion pronostica y terapéutica de la PS a largo plazo.

1.3 OBJETIVOS

1.3.1 Objetivo general

El objetivo general del presente proyecto doctoral es el disefio, fabricacién y caracterizacion
de un sensor de presion inalambrico implantable para el monitoreo continuo y dinamico de la
presion sanguinea ventricular.

1.3.2 Objetivos especificos
A fin de cumplir con el objetivo general, se desarrollan los siguientes objetivos especificos:

Estudio de la anatomia y funcionamiento del corazén humano.
Andlisis eléctrico del sensor de presion inalambrico.

Diseno y simulacion del sensor de presion.

Disefio y simulacion del sistema inaldmbrico.

Disefio y fabricacion del Layout.

Fabricacion del dispositivo.

Caracterizacion eléctrica y mecanica del sensor de presion inaldmbrico.

PN LD

Implementacion de un método de lectura externo.

1.4 JUSTIFICACION

La medicion de la presion sanguinea en el consultorio (OBP, de sus siglas en ingles Office Blood
Pressure) ha sido la piedra angular del diagnostico, tratamiento, epidemiologia e investigacion de
los problemas de presion sanguinea durante mas de 100 afios. Sin embargo, las mediciones de la
OBP tienen importantes limitaciones. En particular, una sola lectura de la PS a menudo no
representa el verdadero estado de la presidon de un paciente. Esto se debe, a que un error aleatorio
caracteriza una sola medicion que cambia continuamente con el tiempo. También puede haber un

error sistematico relacionado con la reaccion de alerta del paciente al procedimiento médico (es
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decir, el efecto de bata blanca y efecto enmascarado) y la incapacidad de la técnica para recopilar
informacion durante las actividades habituales del dia y durante el suefio [14-16].

En los ultimos afos, ha habido una tendencia creciente a complementar las lecturas de la OBP
con mediciones de la PS fuera del entorno clinico. No obstante, la mayoria de los dispositivos
reportados e investigados en la actualidad (brazaletes y dispositivos oscilométricos), se basan en
técnicas de medicion indirectas y a corto plazo, que si bien, ofrecen ciertas ventajas en comparacion
con los métodos convencionales (mayor nimero de mediciones, menor margen de error y
mediciones durante el suefo); el diagndstico y tratamiento oportuno de los problemas de presion
sanguinea esta relacionada directamente con la precision de las mediciones y el tiempo de
seguimiento.

Una alternativa prometedora para la medicion precisa y el monitoreo continuo de la PS, es el
uso de dispositivos médicos implantables (IMD). En particular, son de interés los sensores de
presién capacitivos inaldmbricos implantados en el corazén, especificamente, en el interior del
ventriculo izquierdo (VI). Un sensor de presion capacitivo, es ideal para su uso en medios
biologicos, principalmente por su alta sensibilidad, bajo coeficiente a la temperatura, ruido y
consumo de energia [17]. Ademas, un dispositivo de este tipo asociado a un sistema inalambrico
y disefiado a partir de técnicas novedosas de fabricacion, permitird obtener un sensor de presion
suficientemente miniaturizado, biocompatible y viable para implantar.

Por otro lado, el VI es la cdmara del corazon responsable de bombear la sangre oxigenada a la
circulacion sistémica [18], por lo tanto, un sensor de presion inaldmbrico de alta eficiencia
implantado en el VI, permitird la medicion precisa y a largo plazo de la PS al momento de ser
irrigada a la mayor parte del cuerpo humano. Como resultado, el monitoreo continuo de la presion
ventricular izquierda, abrird nuevas posibilidades diagndsticas y terapéuticas de la PS y el control
de una serie de enfermedades, incluyendo: insuficiencia cardiaca, accidentes cerebrovasculares y
falla renal [19].

1.5 HIPOTESIS

El desarrollo de un sensor de presion inalambrico flexible disefiado a partir de técnicas
novedosas de microfabricaciéon e implantado en el interior del corazon, especificamente en el
ventriculo izquierdo de personas con severos problemas cardiacos, serd capaz de obtener
mediciones precisas, continuas y en tiempo real de la presion sanguinea al momento de ser
irrigada a la circulacion sistémica. Como resultado, el monitoreo continuo y preciso de la presion
sanguinea ventricular izquierda utilizando un sensor de presion eficiente, proporcionara una
herramienta de diagnostico y prevencion de tipo ambulatorio para la valoracion pronostica y
terapéutica de la presién sanguinea anormal y, el control de una serie de enfermedades,
incluyendo: insuficiencia cardiaca, hipertension, accidentes cerebrovasculares, falla renal y
ceguera. Por lo tanto, un dispositivo de este tipo podria fortalecer los servicios de atencion de
salud, reducir las hospitalizaciones y tener un impacto significativo en la calidad de vida del
paciente, mortalidad y costos.
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1.6 ORGANIZACION DE LA TESIS

Los capitulos de esta tesis estdn organizados de la siguiente manera: En el capitulo 2, se
presentan los antecedentes y la evoluciéon de los diferentes sistemas de medicion de la presion
sanguinea, se abordan aspectos generales sobre la anatomia y funcionamiento del corazodn,
dispositivos MEMS y sensores implantables; enfocandose en los requisitos generales de disefio, asi
como las especificaciones para diferentes aplicaciones médicas. En el capitulo 3, se describe la
metodologia de disefio y las etapas de fabricacidon del sistema monitor de la presion ventricular.
En el capitulo 4, se presentan los procedimientos experimentales de pruebas y los resultados
obtenidos se discuten con los datos disponibles en la literatura. Finalmente, en el capitulo 5 se

presentan las conclusiones de este proyecto doctoral.



Pagina |6 CAPITULO 2. MARCO TEORICO

CAPITULO 2. MARCO TEORICO

2.1 INTRODUCCION

Una gran variedad de afecciones y enfermedades estan vinculadas al incremento y disminucion
de las presiones internas desde un rango saludable y normal, lo que motiva la necesidad de contar
con sensores de presion implantables a largo plazo. Un sistema de transduccion de presion
implantable simple consiste en un elemento sensible a la presion y un moédulo inalambrico para
transmitir los datos a una unidad externa. El entorno biolégico presenta una serie de problemas de
ingenieria que deben considerarse para el monitoreo a largo plazo. Por lo tanto, el disefio de tales
sistemas debe considerar cuidadosamente la interaccion entre el sistema implantado y el cuerpo,
incluida la biocompatibilidad, la insercion quirurgica y la comodidad del paciente.

Este capitulo presenta los antecedentes y la evolucion de la investigacion sobre sensores
implantables para el monitoreo continuo de la presion sanguinea dentro del cuerpo. Se abordan
aspectos generales sobre la anatomia y funcionamiento del corazén, la presién sanguinea y la
tecnologia MEMS y BioMEMS, enfocandose en los requisitos generales de disefio para los sensores
de presion implantables, asi como las especificaciones para diferentes aplicaciones médicas.
También se discuten los esfuerzos recientes para abordar la biocompatibilidad, la telemetria

eficiente y los aspectos de deriva.

2.2 ANTECEDENTES

La capacidad de desarrollar sistemas de medicion de la PS implantables a largo plazo, es la
culminacién de una gran variedad de avances tecnologicos en el campo de la ingenieria eléctrica y
biomédica. El primero de estos avances, fue el desarrollo de la transmision de energia inaldmbrica
y los transformadores por Nikola Tesla a finales del siglo XIX. La teoria de los transformadores
débilmente acoplados, ahora utilizada para la transferencia de energia y datos, fue desarrollada
por Terman en 1943. El siguiente gran avance, fue la invencion del transistor en 1948 y el progreso
posterior en el campo de la microelectrénica impulsado por la Ley de Moore. Estos desarrollos,
llevaron a una reduccion en tamano y en consumo de energia de los circuitos electrénicos y, por lo
tanto, de los sistemas implantados [20].

La combinacion de circuitos microelectronicos y la tecnologia inaldmbrica, condujo a los
primeros esfuerzos en los afios 1960s y 1970s para desarrollar sensores de presion inalambricos
implantables [21-24]. Un ejemplo representativo, desarrollado por Casadei et al. [24], utiliz6 una
transmisiéon activa y una bateria integrada. El sistema, consistia en un transmisor de
13 x 47 x 67 mm recubierto con una resina epoxi y un sensor de presiéon comercial con un diafragma

de titanio de 3 mm. Contaba con un impresionante alcance de telemetria de 20 m, pero su vida ttil
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total se estimo en 1 afo, suponiendo dos horas de operacion al dia. Se probo con éxito en perros
durante periodos de hasta 9 meses de tiempo de implantacion y exhibié una deriva de la senal de
7% por mes. En general, el tamano y la vida util limitada del dispositivo debido a la bateria
incorporada fueron sus principales inconvenientes.

El siguiente gran avance, fue con el desarrollo de la tecnologia de los Sistemas
MicroElectroMecéanicos (MEMS), impulsada por la tecnologia de microelectrénica y el desarrollo
de nuevas técnicas de fabricacion [25-26]. La tecnologia MEMS, permiti6 el desarrollo de sensores
miniaturizados y la integracion del sensor y los circuitos en el mismo chip de silicio [27-28]. A partir
de este avance, en 1998, Park et al. [5], en el Instituto Avanzado de Ciencia y Tecnologia de Corea
(KAIST), investigaron un sensor de presion capacitivo con telemetria pasiva dirigido a la medicion
de la presion cardiovascular, intraocular y cerebral. El dispositivo compacto, fue el primero en su
tipo en integrar un sensor de presion capacitivo y un inductor en el mismo chip, miniaturizando el
tamafo del dispositivo y maximizando su rendimiento. La estructura de 3x3x0.6 mm, que se
muestra en la figura 2.1, se form¢ utilizando micromaquinado de volumen y union anddica de
silicio-vidrio, con un rango de presién de 0 a 100 mm-Hg. Tanto el condensador sensible a la
presion como el inductor para telemetria pasiva estaban colocados en el interior de una camara
hermética. El dispositivo compacto y de alto rendimiento, carecia de recubrimiento biocompatible
y no fue posible realizar pruebas in-vivo como etapa previa para su uso clinico, probablemente

para monitorear la presion intraocular debido a su rango de medicion limitado.

Silicon

Glass

Bottom
electrode

Inductor

Figura 2.1. Sensor de presion capacitivo integrado con telemetria pasiva [5].

En el afio 2000, Chatzandroulis et al., en el Instituto de Microelectrénica “Demokritos” en
Atenas, Grecia (NCRS), continuaron con la investigacion de monitores de presion sanguinea
implantables, a través del desarrollo de un sistema de telemetria pasivo utilizando un sensor de
presién capacitivo con un diafragma de SiGeB, y un convertidor de capacitancia—frecuencia para
controlar el modulador RF [6]. El sistema, funciond bien en un entorno arterial simulado y
consumid 4 mW de potencia. Sin embargo, debido al pequefio tamafo del dispositivo (3x2x0.6
mm), la potencia requerida para su operacion resulté en un aumento de temperatura que es

peligroso para el tejido circundante. Para la aplicacion clinica, el dispositivo no contaba con
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encapsulado biocompatible, y sus limitaciones en el consumo de energia no permitieron realizar
pruebas in vivo.

En el afio 2004, Takahata, et al., en la Universidad de Michigan, presentaron una combinacién
de un stent arterial y un sensor de presion y flujo sanguineo de telemetria pasiva [29]. El stent de
acero inoxidable, se fabricé utilizando micromaquinado de superficie, micromaquinado de
volumen y unién anodica. El dispositivo de 20 mm de largo y 3.5 mm de didmetro, se desplegd en
una arteria artificial utilizando un globo de angioplastia estandar. Una vez inflado, el stent también
sirvié como inductor en el enlace inductivo. El trabajo en Michigan, continud con el desarrollo, por
parte de DeHennis et al., de un sistema totalmente integrado, sin bateria y a control remoto para la
presion sanguinea y la deteccidn de flujo [30]. El inductor para la telemetria, sensores de presion y
los circuitos de control, se fabricaron utilizando una combinacién de proceso BiCMOS vy
micromaquinado de volumen en un solo chip de 2 mm?3, ver figura 2.2. En este novedoso trabajo,
se prestd mayor atencion al disefio del dispositivo para la implantacidon que en trabajos anteriores;
una gran parte del dispositivo, estaba formado de acero inoxidable, recubierta de parileno y tenia
un perfil muy delgado. Sin embargo, no se realizaron pruebas in-vivo para investigar la

hemocompatibilidad y biocompatibilidad.

| \\\\'.\‘i\\\‘\\\\\\i\‘b\\x\‘\\\.‘.‘'.-1

El desarrollo de biomateriales y encapsulados ergonémicos para dispositivos implantables, fue
el avance principal que permitié el desarrollo de sistemas de monitoreo de la PS implantables a
largo plazo. Este desarrollo, se ha investigado durante muchos afos y ha aumentado la
biocompatibilidad, el rendimiento y la vida 1til de los dispositivos implantables. A partir de este
gran avance, en el 2006, Fonseca y et al. [8], reportaron el primer sensor de presion inaldmbrico
micromaquinado, hecho de polimero de cristal liquido (LCP), politetrafluoroetileno (PTFE) y
copolimero de etileno propileno fluorado (FEP), ver figura 2.3. El dispositivo, es completamente
flexible y se puede plegar en formas adecuadas para su implante en el cuerpo a través de un catéter.
Se probd con éxito una version del dispositivo en perros, durante un periodo de 60 dias y se esperan
mejores resultados para las pruebas a largo plazo. Dirigido al monitoreo de los aneurismas adrticos
abdominales (AAA), este trabajo representa uno de los primeros monitores de PS implantable con

importantes avances en la biocompatibilidad y la implantacion minimamente invasiva. Sin
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embargo, el dispositivo y la precision in vivo hasta la fecha, han sido limitados por la deriva de la

senal.
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Figura 2.3. Seccion transversal e imagen del sensor de presidn inalambrico flexible [8].

En la compania, Data Sciences International (DSI), han desarrollado una serie de transmisores
implantables que pueden medir diversos pardmetros fisicos en animales de investigacion [31]. El
PA-C10, PA-C40 y PA-D70, ilustrados en la figura 2.4, miden la presion y la actividad en animales
pequenos, medianos y grandes, respectivamente. El catéter integrado, transfiere la presion desde
una ubicacion especifica de medicion (en este caso, la arteria) al cuerpo del transmisor. Estos
sistemas, se han utilizado con éxito para medir la presion arterial sistolica y diastdlica, la presion
media y la frecuencia cardiaca. Los PA-C10, PA-C40, PA-D70, pesan 1.4, 9 y 37 g, tienen volimenes
de 1.1, 45 y 25 cc, y tienen baterias con una vida util garantizada de 1.5, 4 y 4 meses,
respectivamente. Todos los transmisores, estan encapsulados en elastdmero de silicona y tienen

una precision inicial de £3 mmHg.

(b) (©)
Figura 2.4. Transmisores implantables (a) PA-C10, (b) PA-C40 y (c) PA-D70 de Data Sciences [31].
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Diversos estudios, han demostrado que los dispositivos DSI, se comparan favorablemente con
el método de medicién de la PS con manguito en ratones. Sin embargo, muestran dos principales
inconvenientes. El primero, se debe a la incision que se realiza en la arteria para insertar el catéter
y medir la PS. Esta incision puede dar lugar a posibles complicaciones. En segundo lugar, las
baterias en los dispositivos tienen una vida util garantizada de menos de 4 meses y tendrian que
ser reemplazadas quirdrgicamente después de su vencimiento. Por estos motivos, los dispositivos
DSI solo son adecuados para la medicion de la PS a corto y mediano plazo en animales de
laboratorio [32-34]. En el 2004, Najafi y Ludomirsky [35], reportaron el desarrollo de un sensor de
presidn capacitivo ultraminiatura sin bateria, que puede implantarse mediante un procedimiento
ambulatorio minimamente invasivo. El dispositivo de RF, fue probado en animales y logré en
tiempo real el registro de 400 muestras por segundo de la forma de onda de la presion cardiaca,
presentd una precision inferior a 1 mmHg y logrd una distancia de comunicacion/alimentacion de
3 a 4 cm. El dispositivo, se form¢ utilizando obleas de vidrio y silicio y grabado anddico de bajo

3 una resoluciéon

voltaje. La segunda revision del dispositivo, tiene un volumen inferior a 20 mm
inferior de 0.1 mm-Hg, una distancia telemétrica de 10 cm y una vida util bajo implantaciéon de 10

anos. Este dispositivo, mostrado en la figura 2.5, ain no ha sido aprobado para uso en humanos.

Figura 2.5. Monitor cardiovascular implantable de segunda generacién [35].

CardioMEMSTM, marca comercial establecida con la tecnologia del Instituto de Georgia, ha
implantado con éxito sensores de presion inaldambricos en humanos, para el monitoreo de AAA e
insuficiencia cardiaca (IC) [36-37]. Hoy en dia, es el primer y tinico monitor inaldmbrico de la PS
aprobado por la FDA (USA). En el afio 2006, CardioMEMS™ desarrolla su primer dispositivo,
conocido como EndoSensor™ orientado al monitoreo de AAA. Al mes de diciembre del 2007,
EndoSensor™ se habia implantado en mas de 100 pacientes con AAA en 4 paises. El dispositivo de
5 x 30 mm, sin baterias, logré un alcance inaldmbrico aproximado de 20 cm y se fabrico utilizando
dos obleas de silicio micromaquinadas, inductores electrodepositados de cobre y oro, con uniones
mediante la técnica de perfusion. En febrero del 2009, CardioMEMS™ reporta un segundo
dispositivo, conocido como HeartSensor™ para detectar la IC. Este dispositivo, restringido a un
area de 30 x15 x2 mm, utiliza un sensor de presion capacitivo micromaquinado y mide un cambio

de frecuencia de resonancia en funcién a los cambios de presion en el medio bioldgico.
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HeartSensor™, ilustrado en la figura 2.6, se probo con éxito en humanos utilizando un sistema de
liberacion basado en catéter. Una vez implantado, el sistema permite visualizar en tiempo real la
forma de onda de la presion sistdlica, diastdlica y media de la presion arterial pulmonar en un
rango de presion de 0 a 80 mm-Hg. Luego, el paciente desde su casa realiza la lectura diaria
pulsando un botén. Diversos estudios, han demostrado que el uso de los dispositivos
CardioMEMS™ reducen significativamente las hospitalizaciones por IC y mejoran la calidad de
vida de los pacientes [36-38]. Sin embargo, para su uso como monitores de PS a largo plazo, deberia
tener un rango de presion de operacion mds amplio y proporcionar mediciones continuas sin la

necesidad de presionar un boton.

Figura 2.6. HeartSensor™, CardioMEMS: sensor de presién inalambrico implantable (lado izquierdo) y
unidad de lectura externa (lado derecho) [37].

Considerando las limitaciones de los sistemas antes mencionados, en el Laboratorio de
Innovacion en MEMS del INAOE (LI-MEMS INAOE) se ha comenzado con el desarrollo de un
monitor de presion sanguinea implantable a largo plazo. Esta investigacion, toma como base el
desarrollo de una serie de estructuras capacitivas en modo de contacto (TMCPS) y un modulo
inaldmbrico pasivo, reportado por el mismo grupo de investigacion [39-40]. Ambos dispositivos,
configurados para el monitoreo continuo de la presion intraocular (PIO), fueron disenados y
fabricados con la tecnologia PolyMEMS INAOE® y técnicas de micromaquinado superficial a base
de peliculas de polisilicio, aluminio (Al) y poliimidas (PI). El mdédulo inaldmbrico, completamente
flexible, consiste de una espira con dos niveles, interconectados eléctricamente en serie y aislados
con un material dieléctrico, ver figura 2.7a. Este disefio, restringido a un drea de 8 x 8 mm, maximiza
el uso de la superficie disponible, mejorando la eficiencia del sistema al obtener valores altos de
inductancia (L). El mdédulo inductivo, se probd con éxito a nivel laboratorio utilizando tejido
bioldgico sintético como medio de transmision y una frecuencia de excitacion de 10 MHz. Los
resultados, mostraron una PTE del 34% a una distancia de radiacién méaxima de 2 mm. La
biocompatibilidad del dispositivo, se probd implantando un prototipo en el ojo de un conejo,
durante un periodo de seis meses, ver figura 2.7b [41]. Durante este tiempo, el prototipo no mostro6

rechazo y la irritacion del tejido debido a la cirugia desapareci6é después de tres semanas.
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(b)
Figura 2.7. (a) Circuitos RCL encapsulados en poliimida y (b) Implante de un prototipo en el ojo de un
conejo [39, 41].

En cuanto a los sensores de presidn intraocular, se reporté el desarrollo de diversas estructuras
capacitivas definidas a partir de diafragmas de geometria cuadrada, circular y rectangular, ver
figura 2.8. Cada estructura y su proceso de fabricacion, se disefian considerando un principio
capacitivo dindmico, que consiste de una camara planar totalmente hermética, conteniendo dos
placas conductoras. El exterior de la cdmara planar, se recubre completamente con una pelicula
delgada de material biocompatible para que el dispositivo funcione inmerso en un medio biolégico.
En general, las estructuras capacitivas se probaron con éxito al aplicar una presiéon mecanica
arbitraria y generar un cambio de capacitancia. A pesar de que no se logré comprobar el rango de
presiéon de operacion de las estructuras, los resultados mostraron estabilidad mecanica en el
diafragma y una respuesta lineal, lo cual, los hace ideales para su uso en medios biologicos.

Ambos prototipos concluidos en su aspecto basico, representan un avance de gran importancia
hacia el objetivo de monitores de presion sanguinea implantables a largo plazo. No obstante, para
su correcto funcionamiento, los dispositivos sensores deben integrarse en un solo chip/substrato,
asegurar y ampliar su rango de presion de operacion y mejorar la distancia de radiacion y la

eficiencia de transmision de potencia (PTE) del sistema inaldmbrico.

SEl 20kV.  WDITmm SS40 X300 s0um

(b)

Figura 2.8. (a) Estructura capacitiva de simetria (a) cuadrada y (b) circular [40].
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2.3 MARCO CONCEPTUAL

2.3.1 El corazon humano

El corazon, es un érgano muscular hueco localizado en la cavidad tordcica, en el mediastino
anterior, justo por encima del diafragma. Su tamano varia con la edad, el sexo y la superficie
corporal del individuo, aunque en una persona adulta oscila entre los 220-300 gramos [42]. El
corazodn, se encuentra envuelto por un saco seroso denominado pericardio, el cual, impide que se
desplace de su posicion y que al mismo tiempo tenga la suficiente libertad para que pueda
contraerse. La capa mas externa del corazdn, el epicardio, esta en contacto directo con el pericardio
visceral. El epicardio, se compone de mesotelio y tejido conectivo delgado, que confiere una textura
lisa y resbaladiza a la superficie externa. El miocardio o capa muscular intermedia consiste de haces
entrelazados de fibras musculares cardiacas y es, por lo tanto, la que confiere la capacidad de
contraccién al corazén. Por ultimo, la capa interna o endocardio reviste las cavidades del corazén,
cubre las valvulas y contintia con la membrana de revestimiento de los grandes vasos sanguineos
[43].

El interior del corazoén, estd formado por cuatro cdmaras huecas: dos ventriculos y dos
auriculas. Los primeros sirven para expulsar la sangre del corazon a través de las arterias; las
ultimas para recibirla desde las venas. El corazon presenta bilateralidad, de forma que, tiene una
auricula y un ventriculo a la derecha y otro par de cAmaras a la izquierda. El ventriculo y la auricula
de cada lado estan comunicados por valvulas que permiten el paso de la sangre, mientras que las
partes situadas a la izquierda y derecha del corazén no se comunican, estando separadas por una

pared muscular denominada septo, ver figura 2.9 y tabla 2.1 [44].

Ventriculo izquierdo
Vilvula tricispide
Epicardio
Ventriculo derecho Miocardio

Endocardio

Figura 2.9. Estructura del corazén humano y las partes principales que los conforman.
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El corazén funciona como dos bombas separadas, una derecha que impulsa la sangre hacia los
pulmones y una parte izquierda que la impulsa hacia los 6rganos periféricos. La sangre, accede al
corazon por la auricula derecha desde las venas cavas inferior y superior, después de pasar por
todo el cuerpo oxigenando los tejidos y 6rganos. A través de la valvula tricuspide, la sangre pasa
al ventriculo derecho, donde es bombeada a la arteria pulmonar hacia los pulmones. Allj, la sangre
descarga el dioxido de carbono procedente del metabolismo celular y se carga de oxigeno,
regresando al corazon a través de las cuatro venas pulmonares, para desembocar en la auricula
izquierda. La sangre ahora pasa al ventriculo izquierdo (VI) a través de la valvula mitral. El
ventriculo izquierdo, es considerado la cdmara principal y se encarga de impulsar la sangre, que
saldra por la valvula adrtica hacia la aorta, con suficiente fuerza para que circule por todo el cuerpo
[45].

La clave de la circulacién de la sangre a través de las cdmaras cardiacas es la existencia de
movimientos ritmicos y automaticos de contraccion y relajacién, llamados sistole y didstole.
Durante la sistole, los ventriculos se contraen, reduciendo su tamafio (longitud~32 mm) y volumen
(66 + 12 mm/m?), por lo que la sangre contenida en ellos saldra hacia sus respectivas arterias, la
diastole, por el contrario, consiste en una relajacion del musculo cardiaco o miocardio, que provoca
un aumento de volumen acompanado de una caida de presion (normal = 80 mmHg). Esto hace,
que la sangre que hay en las auriculas tienda a pasar libremente hacia los ventriculos para igualar
la presion entre ambas camaras, llenando otra vez los ventriculos y reiniciando de nuevo el ciclo
cardiaco [45]. La figura 2.10, muestra los mecanismos de bombeo del ventriculo izquierdo. Los
componentes mas importantes del diagrama son las dos curvas denominadas “presion diastdlica”
y “presion sistolica”. Obsérvese especialmente, que la presion sistolica maxima ocurre entre 250 a
300 mmHg, aunque esto varia mucho con la fuerza del corazén de cada persona y el tipo de
patologia cardiovascular. Para una persona normal, en reposo, la presion sistdlica del ventriculo

izquierdo es de aproximadamente 120 mmHg [18].

300 o
Presion sistolica

250 \

200+

Relajacior
Periodo de eyeccion
150 /
Contraccién
100 isovolumétrica

[42]
o
1

Presion diastélica

o

Presion del ventriculo izquierdo (mmHg)

) 1 1 1
0 50 100 150 200 250
Volumen del ventriculo izquierdo (mL)

Figura 2.10. Curva caracteristica Volumen — Presion del ventriculo izquierdo (VI) durante de sistole y
diastole [18].
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Las lineas rojas del diagrama anterior, forman un bucle denominado diagrama Volumen-—
Presion del ciclo cardiaco para la funciéon normal del VI. Como se observa, el periodo de llenado
comienza a un volumen ventricular de aproximadamente 50 mL y una presion diastolica de 5
mmHg. A medida que la sangre fluye hacia el ventriculo izquierdo, la presién aumenta hasta 7
mmHg. Durante la contracciéon isovolumétrica, el volumen del ventriculo no se modifica, sin
embargo, la presion aumenta a 80 mm-Hg. En el periodo de eyeccion, la presion sistolica aumenta
a 120 mmHg debido a la contraccion del ventriculo. Al mismo tiempo, el volumen del ventriculo
izquierdo disminuye porque la valvula aortica se ha abierto. Al final del periodo de eyeccion, la
valvula aortica se cierra y el ventriculo izquierdo recupera su valor inicial, en el que quedan
aproximadamente 50 mL de sangre y una presion de 5 mm-Hg [18].

La duracién de ciclo cardiaco total, incluidas la sistole y la didstole, es el valor inverso de la
frecuencia cardiaca. Por ejemplo, para una frecuencia cardiaca normal de 72 latidos por minuto, la
duracion del ciclo cardiaco es de 1/72 latido por minuto, aproximadamente 0.81 segundos por
latido. Para una frecuencia cardiaca maxima, el triple de lo normal, el ciclo cardiaco es de 0.33
segundos por latido. Esto quiere decir, que cuando aumenta la frecuencia cardiaca, la duracion de
cada ciclo cardiaco disminuye, incluidas las fases de contracciéon y relajacion. La figura 2.11,
muestra los diferentes acontecimientos que se producen durante un ciclo cardiaco en el lado
izquierdo del corazén. Las tres curvas superiores muestran cambios de presion en la aorta, el
ventriculo izquierdo y la auricula izquierda, respectivamente. La cuarta curva representa los
cambios de volumen ventricular izquierdo, la quinta el electrocardiograma y la sexta un

fonocardiograma, que es un registro de los ruidos del corazén durante su funcion de bombeo.

D 120

.
i
1}
'
]
il

Presion aortica

mmHg]
=
(=]
:

80

g 607 :

S 40 - -

S 20

£ 0.

E 1307 X

g 90 |

E so.

(=] '

= ' ¥
ot gt Qs
18 ' ' ' . . .
i v o -._'3rd i i (3 Fonocardiograma
Sistole Diéstole | Sistole

t=10.83 seg.

Figura 2.11. Diagrama de Wiggers [18].
2.3.2 Presion sanguinea

La presion sanguinea (PS) es la fuerza que ejerce la sangre sobre las paredes vasculares por
unidad de superficie. El término equivalente y quizas mas descriptivo es el de presion arterial,

debido a que la fuerza principal se ejerce sobre las paredes de las arterias, siendo mucho mas baja
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sobre los capilares y venas. De hecho, a nivel de las venas, la presion es tan baja que para que la
sangre circule tiene que ayudarse de los musculos vecinos y de la existencia de las valvulas para
retornar al corazdn, ver figuras 2.12 y 2.13 [18, 46].

La sangre, tiene que circular para transportar el oxigeno y los elementos nutritivos a los érganos
y tejidos del organismo, y para recoger los productos del metabolismo. Para ello, precisa del
impulso que le proporciona la contraccion del ventriculo izquierdo al bombear la sangre durante
la sistole cardiaca. Por lo tanto, la presion de la sangre dentro del sistema circulatorio dependera
de la fuerza de dicho impulso, pero también del volumen sanguineo, la frecuencia de los latidos
del corazon y la resistencia que ofrecen los vasos sanguineos, especialmente la ejercida por las

arteriolas, ver figura 2.12. [47].
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Figura 2.12. Presiones sanguineas normales en las distintas porciones del aparato circulatorio cuando una
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persona esta en dectbito [18].
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Figura 2.13. Distribucion de la sangre (en porcentaje de la sangre total) en los distintos componentes del

sistema circulatorio [18].

La presion sanguinea generalmente se expresa en términos de presidon sistolica (presiéon
maxima durante un latido) sobre presion diastdlica (minina entre dos latidos) y se mide en

milimetros de mercurio (mmHg), por encima de la presion atmosférica circundante. En un adulto
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sano, en reposo, la presidon sanguinea normal es de aproximadamente 120 mm-Hg para la presion
sistolica y 80 mm-Hg para la presidon diastolica, abreviado 120/80 mm-Hg. No obstante, estas
mediciones no son estaticas, experimentan variaciones naturales de un corazon a otro y varian
segun la situacidn, el estado emocional, la actividad y los estados relativos de salud y enfermedad
[47].

Dada la importancia fisioldgica de la PS, no es de sorprender que este cuidadosamente
regulada, lo cual quiere decir, que cuando se producen cambios de la presién que la desvian de sus
valores habituales, se ponen en marcha mecanismos de compensacion para garantizar un aporte
adecuado de sangre, especialmente a érganos vitales, como el cerebro y el corazon. Los cambios de
la presion sanguinea sistolica y diastdlica normal, se pueden producir de forma aislada de cada
una de ellas o conjuntamente. Las variaciones de la presion sistolica, estan relacionadas
principalmente por la rigidez de la aorta y de las arterias de gran tamano, y por el volumen de la
sangre circundante. En cambio, las de la presion diastdlica lo estan por el didmetro de las pequefias

arterias, véase la figura 2.13 y 2.14 [18, 46].

VOLUMEN DE DIAMETRO DEL Miie
SANGRE VASO SANGUINEO |
JNormal
NORMAL FM @
NORMAL

Alta
Normal
ALTO j \Q
NORMAL :
Alta

| Normal

NORMAL P_ﬂ / R
ESTRECHO { \Q

Figura 2.14. Variaciones de la presion sanguinea en relacién al diametro del vaso sanguineo y el volumen

de sangre [18].

Cuando la PS es baja se habla de hipotension, y si la presion es constantemente alta es conocida
como hipertensién arterial (HTA). Al contrario de lo que ocurre con la hipertension, no existen
valores de presion para definir la hipotension. Esto se debe, a que la mayoria de las personas toleran
perfectamente bien cifras de presion bajas y esta situacion es favorable a largo plazo para sus
arterias. Por el contrario, el incremento continuo y sostenido de la PS dafia de forma progresiva los
vasos sanguineos, favoreciendo el desarrollo de enfermedades cardiovasculares (ictus, infarto de
miocardio e insuficiencia cardiaca), dafio del rifio, accidentes cerebrovasculares, y en menor
medida, dafo ocular. La tabla 2.1, muestra la clasificacion mas reciente de la PS en el consultorio
establecida por la Asociacion Europea de Cardiologia (ESC) y la Sociedad Europea de Hipertension
(ESH) [48].
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Tabla 2.1. Clasificacion de la presion arterial [48].

Categoria Presion sistolica Presion diastodlica

[mmHg] [mmHg]
Optima <120 <80
Normal 120-129 80-84
Alta normal 130-139 85-89
Hipertension grado 1 140-159 90-99

Hipertension grado 2 160-179 100-109
Hipertension grado 3 =180 =110
Hipertension sistolica aislada > 140 <90

2.3.3 MEMS y BioMEMS

Los Sistemas MicroElectroMecanicos (MEMS) son una tecnologia utilizada para crear pequenos
dispositivos o sistemas integrados que combinan componentes mecanicos y eléctricos. Se fabrican
utilizando técnicas de procesamiento por lotes de circuitos integrados (CI) y pueden variar en
tamafio desde unos pocos micrometros hasta varios milimetros. Estos dispositivos (o sistemas)
tienen la capacidad de detectar, controlar y actuar en la microescala, y generar funciones de control
especificas [49].

MEMS, un acrénimo que se originé en los Estados Unidos, también se conoce como Tecnologia
de Microsistemas (MST) en Europa y Micromaquinas en Japdn. Independientemente de la
terminologia, el factor que identifica a un dispositivo MEMS, es la técnica de fabricacion. Mientras
que la electronica del dispositivo se fabrica utilizando la tecnologia de CI; los componentes
micromecanicos se fabrican mediante procesos especificos en el silicio y otros substratos a partir
de técnicas de micromaquinado. Procesos como micromaquinado de volumen y de superficie,
eliminan selectivamente partes del silicio o agregan capas estructurales para formar los
componentes mecanicos y electromecanicos del dispositivo. Si bien, los circuitos integrados estan
disenados para explotar las propiedades eléctricas del silicio, MEMS aprovecha las propiedades
mecanicas del material o sus propiedades eléctricas y mecanicas.

Los dispositivos MEMS son sistemas miniaturizados, sus componentes (estructuras, sensores,
circuitos y actuadores) suelen ser de tamafio nano-, micro- o milimétrico. Sin embargo, MEMS no
se trata solo de la miniaturizaciéon de componentes o de definir microestructuras con silicio (de
hecho, el término MEMS en realidad es engafoso, ya que muchos dispositivos micromaquinados
no son mecanicos en ningun sentido). MEMS es una tecnologia de fabricacidon; un paradigma para
el disefio y la creacion de dispositivos y sistemas complejos, asi como su electronica integrada. Por
lo tanto, los tipos de dispositivos MEMS pueden variar desde estructuras relativamente simples
que no tienen ninguna parte movil, hasta sistemas electromecdnicos muy complejos en la que

multiples elementos se mueven bajo el control de la electrénica integrada, ver figura 2.15 [49].
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Figura 2.15. (a) MEMS estatico, bobina y (b) MEMS dindmico, resonador de superficie [49].

Desde una perspectiva histdrica, a principios de la década de los 50s, los MEMS gradualmente
han salido de los laboratorios de investigacion y se han convertido en productos cotidianos. A
mediados de la década de los 90’s, los dispositivos MEMS comenzaron a aparecer en numerosos
productos y aplicaciones comerciales, tales como: acelerometros utilizados para controlar el
despliegue de las bolsas de aire en vehiculos, sensores de presion para aplicaciones médicas y
cabezales de impresora de inyeccion de tinta. Hoy en dia, la tecnologia MEMS se encuentra en
pantallas de proyeccion y microposicionadores en sistemas de almacenamiento de datos. Sin
embargo, el mayor potencial para los dispositivos MEMS, radica en las nuevas aplicaciones dentro
de las telecomunicaciones (Opticas e inaldmbricas), medicina y areas de control de procesos,
principalmente con el desarrollo de dispositivos MEMS para aplicaciones biomédicas y bioldgicas
(BioMEMS) [49].

2.3.4 Sensores biomédicos

Los sensores biomédicos toman sefiales que representan variables biomédicas y generalmente
las convierten en una sefial eléctrica, es decir, el sensor biomédico sirve como una interfaz entre un
sistema bioldgico y un sistema electronico [50]. Los sensores biomédicos, se utilizan habitualmente
en la medicina clinica e investigacion bioldgica como dispositivos de monitoreo y diagnostico para
una amplia gama de variables fisioldgicas. A menudo, se les denomina transductores biomédicos
y son los principales componentes basicos de la instrumentacién médica que se encuentra en los
consultorios médicos, laboratorios clinicos y hospitales [51].

En general, los sensores biomédicos se clasifican de acuerdo a las siguientes categorias: por
pardmetro fisico que miden (presion, temperatura, flujo, PH, etc.), por su funcién (terapéutico,
diagnostico, monitoreo, asistencias, etc.), por el principio de transduccion que emplean (resistivo,
capacitivo, inductivo, etc.), por el sistema fisiolégico al que son enfocados (cardiovascular, pulmonar,
nervioso, etc.) y por los niveles de riesgo que representan (alto, medio y bajo). Entre sus principales
aplicaciones destacan las mostradas en la tabla 2.2 [52].
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Tabla 2.2. Ejemplos de sensores biomédicos y sus caracteristicas.

Tipo de Aplicacion , , . ,
P P . Parametro fisico Caracteristicas
sensor médica
. Diagnostico - Temperatura Bajo costo, tamanio
Térmico ] .
Monitoreo corporal reducido y desechables
s Presiéon ) _
.. Diagnostico L. Bajo costo, tamano
Mecanico Movimiento

Monitoreo ' . . . reducido y desechables
- Flujo respiratorio

Diagnostico . . , .
-~ 8 Ultrasonido Bajo costo, facil transporte
Ultrasoénico - Escaneo S faD 1 It dimient
. onografia Doppler alto rendimiento
Monitoreo & PP y
. - Organos - Aparatos de ayuda
Acustico g . P L y -—
artificiales auditiva
L Diagndstico L. Gran tamano, alto costo
Magnético sh - Actividad cerebral . y
Terapia computarizados

De manera particular, este trabajo doctoral se enfoca en el estudio y analisis de sensores de presiéon
mecdanicos, en los cuales, la respuesta mecéanica del sensor es consecuencia de la variacion de un

parametro fisioldgico del cuerpo humano, este caso: la presion sanguinea.

2.3.5 Desafios para los sensores de presion implantables

En muchos aspectos, los sensores biomédicos son similares a los que se utilizan en otros campos
de investigacion (automotriz, aerondutica, etc.). Sin embargo, cuando su aplicacion esta relacionada
con el cuerpo humano, las especificaciones de seguridad y confiabilidad son mas exigentes. Por lo
tanto, cuando se consideran los requisitos de disefio para un sensor de presidn, es muy importante
determinar si el elemento sensor sera utilizado en el interior del cuerpo humano para su uso in-
vivo 0 externamente para analizar una muestra in-vitro [52]. Para sensores implantados, las
consideraciones de disefio se guian por una serie de requisitos especiales que sobrepasan la
seleccion inicial de un esquema de transduccion de presidon. Estos requisitos se presentan a

continuacién [53].

2.2.5.1 Calibracion

El método predominante de medicién de presion para aplicaciones in-vivo es diferencial
(manométrica), en el cual, la presidon atmosférica se designa como la linea base o presion cero para
la medicion. Idealmente, la medicidn de la presion de referencia deberia permanecer constante en
condiciones de presion fija. En la practica, este valor puede derivar significativamente durante la
vida del sensor implantado. La deriva de la linea base en la medicion de presion puede atribuirse
a la temperatura, la bioincrustacién e incluso a los efectos de descarga estatica [54-56]. Por ejemplo,

el rango observado para la deriva de la linea base para un sensor comercial de uso comun es de +
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5 mmHg, o hasta el 30% del rango de medicion para ciertas aplicaciones clinicas [57-58].
Paraddjicamente, esto estd en desacuerdo con los requisitos de precision y limita la utilidad de los
registros a largo plazo de los sensores de presion implantados. Una solucion a este problema, se
deriva en parte al desafio de crear un perfecto vacio y garantizar que permanezca relativamente
estable durante un periodo de tiempo prolongado [59-61]. Actualmente, todas las mediciones de
presién in-vivo se informan como manoémetro, por lo que se debe realizar un procedimiento de
calibracién antes de la implantacion para informar una medicion de mandémetro con un transductor

de presion absoluta [53].

2.2.5.2 Deriva y precision a largo plazo

Para lograr mediciones a largo plazo, los sensores implantados deben poseer una respuesta
estable y constante durante su vida ttil. Los cambios en la respuesta solo deben ocurrir debido a la
presion y no a otros factores que interfieren. La deriva de la sefial que se encuentra en los sensores
se puede dividir en dos categorias: 1) deriva de desplazamiento, donde la medicion de la linea de
base se desplaza lentamente para enmascarar la medicion de presion deseada y 2) la deriva de
sensibilidad, donde los dispositivos enfrentan reducciones lentas de sensibilidad con el paso del
tiempo [62]. Las causas de la deriva, se atribuyen a cambios en el rendimiento del sensor
independientemente del entorno (es decir, el envejecimiento del material y la fatiga mecénica) y
cambios en medio en el que se implanta el dispositivo. El ambiente in vivo es dindmico; la presion
es solo uno de los muchos pardmetros que cambian con el tiempo. Asumiendo que un dispositivo
incorpora opciones de material apropiadas y principios operativos de deteccion orientados hacia
aplicaciones implantables, una deriva y precision deficiente a largo plazo con causadas en gran
medida de las interacciones con el entorno himedo e implantado, como la fibrilacion del tejido.
Por esta razon, es crucial que los sensores implantados tengan circuitos de compensacion de deriva
o funciones de reduccion a cero que puedan permitir la correccion para proporcionar mediciones

confiables durante el periodo de implantacion [53].

2.2.5.3 Integracion con el cuerpo

Para los sensores implados crénicamente, la interaccién con el medio ambiente cdlido, salinoy
acido del cuerpo puede ser motivo de preocupacion, especialmente para los circuitos y sistemas
eléctricamente activos que son vulnerables a la contaminacion ionica [63-64]. El ambiente acuoso
rico en electrolitos dentro del cuerpo humano, es conductor y puede causar cortos circuitos
involuntarios o fugas eléctricas si los circuitos electronicos estan expuestos. Por lo cual, se requiere
de un encapsulado hermético adecuado para proteger la electrénica de la intrusion de agua que
pueda provocar la deriva del sensor y la falla del dispositivo. Los materiales incorporados también

deben ser resistentes a la corrosion [64].
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Los sensores implantables deben controlar la respuesta inmune que ocurre en sus superficies.
La funcion de deteccidon de presion, puede verse afectada negativamente por la accion del cuerpo
de aislar y expulsar cualquier cuerpo extrafio [65]. Las posibles estrategias de mitigacion, incluyen
la seleccion de materiales biocompatibles que tienen un historial de uso en implantes o materiales
aprobados por la FDA que minimizan la irritaciéon de los tejidos [62]. Cualquier material o
metodologia de fabricacion debera evaluarse en estudios de biocompatibilidad en el dispositivo
final. Ademas, el rendimiento alcanzable en presencia de la inevitable fibrilacion del tejido u otra
bioincrustacion celular o sanguinea debe evaluarse cuidadosamente, especialmente si el
dispositivo funciona en modo mecénico.

Asimismo, el sensor debe disefiarse cuidadosamente para minimizar cualquier dafo a los
tejidos durante la implantacion y debido a su presencia permanente. Tal intrusion puede exacerbar
la respuesta hacia el cuerpo extrafio y empeorar el rendimiento a largo plazo del implante. Los
disefios que anticipan y mitigan la respuesta inmune pueden mejorar la integracion del sensor y

preservar el rendimiento a largo plazo.

2.2.5.4 Materiales y encapsulado

Al considerar los materiales y los métodos de encapsulado para los sensores de presion
implantables, se deben considerar varios puntos: (1) la integracion aceptable con el tejido humano
(es decir, baja citotoxicidad), (2) encapsulado hermético a fin de proteger los posibles circuitos
activos y (3) estabilidad mecdnica a largo plazo en el entorno in vivo. Debido a la inevitable
respuesta del medio contra el sensor implantado, se deben elegir los materiales del dispositivo para
intentar limitar la bioincrustacion para un rendimiento mas confiable y a largo plazo del dispositivo
[66].

La esterilizacion también es un factor importante a considerar al elegir los materiales; los
dispositivos deben ser capaces de soportar el calor de esterilizacién en autoclave, la radiacién gama
0 los procesos de esterilizacion quimica (por ejemplo, 0xido de etileno o plasma) [67-68]. Ademas,
las consideraciones adicionales para el disefio del dispositivo (por ejemplo, eliminar esquinas
afiladas) también pueden beneficiar la integracion [69]. Los esfuerzos para encapsular dispositivos
con recubrimientos a base de farmacos (por ejemplo, antinflamatorios) también han demostrado
limitar la respuesta inmune. Para sensores con circuitos activos, es necesario un encapsulado
hermético adecuado para impedir la intrusién de electrolitos para evitar fallas del dispositivo y la
deriva del sensor. Para los transductores basados en membranas, la selecciéon del material debe

considerarse cuidadosamente para la operacion a largo plazo [64,70].

2.2.5.,5 Tamano

El tamafio del implante depende de la aplicacion y debe ser lo suficientemente miniaturizado

para permitir la colocacién adecuada del sensor en el cuerpo (es decir, compatible con las técnicas
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de implantacion y las restricciones anatomicas) y la integracion con los componentes de telemetria.
Al aprovechar los avances en las tecnologias de micromaquinado, se han desarrollado sensores
basados en MEMS que minimizan el impacto global y las dimensiones. El tamafio total del sistema
se puede reducir ain mas combinando sensores con circuitos integrados de aplicacidn especifica
(ASIC) en lugar de componentes electrénicos discretos. Sin embargo, las bobinas de acoplamiento
inductivo y las baterias siguen siendo relativamente grandes e imponen limites a la miniaturizacion
[53].

2.2.5.6 Rango de presion de operacion y precision

El factor presién y sus magnitudes dentro de drganos especificos del cuerpo humano, son
indicadores relevantes en diversas afecciones y enfermedades. En conjunto estas presiones abarcan
de -10 a 300 mm-Hg cuando se toman como referencia de la presiéon atmosférica. Los rangos de
presion de interés, incluidos los rangos de presion anormales, para diferentes sitios del cuerpo
humano se presentan graficamente en la figura 2.16. Los sensores deben poder medir los rangos de
presién normales y anormales clinicamente relevantes. Una especificacion aceptada para la presiéon
del sensor en la mayoria de las aplicaciones in vivo, es una mediciéon con una desviacion de + 1

mm-Hg, 0 5% - 10% del rango clinicamente normal.

7 Presion intraocular
0 0

|:| Presion intracraneal

%I%///////ﬁ [ presién sanguinea
g g b

[ Presion intra-abdominal

| Rango anormal

|
Fl | | | | | |

A

T T | >
100 200 300 mmHg

Figura 2.16. Rangos de presion relevantes para el monitoreo de presién in-vivo para aplicaciones de
diagnostico [53].
2.2.5.7 Respuesta de frecuencia

La mayoria de los sistemas de fluidos en el cuerpo humano son dindmicos; los fluidos se
generan y se drenan constantemente, ambas acciones contribuyen al perfil de presion a lo largo del
tiempo. Los transductores de presion deben poder resolver y distinguir la hidrodindmica
fisioldgica normal y anormal. La dindmica de las presiones internas en el cuerpo varia y, por lo
tanto, la respuesta en frecuencia del sensor, es un factor a considerar, ver tabla 2.3. Un sensor
altamente sensible permitird la adquisiciéon de datos y el analisis correcto de la forma de onda de

la presion medida, donde se infiere el flujo y otros datos biométricos utiles. Los sensores con pobre
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respuesta de frecuencia y bajas tasas de respuesta no captaran adecuadamente los cambios

transitorios de presion, que pueden ser indicadores criticos del estado de la enfermedad [53].

Tabla 2.3. Pardametros relevantes en el desarrollo de sensores de presion en aplicaciones implantables

[19,53].
Aplicacién Rango de presion Resolucion ~ Respuesta de
[mmHg] [mmHg] frecuencia [Hz]

Presion intracraneal -10 a 50 1 0-30
Presion intraocular 12-22 2 0-30
Presién sanguinea 5-300 1 0-200
Presion de vejiga 10-150 1 3-5

Presion intraabdominal 0.2-16.2 -— 0-15

2.2.5.8 Telemetria

El disefio de la electrénica para la telemetria de implantes requiere una revision cuidadosa de
factores tales como circuitos de compensacion que afectan el consumo de energia, el tamafo de la
antenay la frecuencia de transmision. Al revisar las caracteristicas de la radiacion electromagnética,
se debe priorizar la seguridad y el rendimiento, considerando los requisitos de transmisiéon de
energia y de datos a través del entorno bioldgico. Ya se conocen los estandares que limitan el
calentamiento de los tejidos y la tasa de absorcion especifica de radiacion (SAR) [71-72], donde se
considera una banda de frecuencias con licencia para comunicaciones, el servicio de
comunicaciones de implantes médicos (MICS) da cauce al desarrollo seguro de sistemas de
telemetria dentro de un rango de 402 — 405 MHz, pero estudios mads recientes sugieren operar a
13.56 MHz para un rendimiento 6ptimo [19]. Otro factor a considerar es el calentamiento dieléctrico
durante los exdmenes de resonancia magnética (RM, especialmente si el implante se encuentra en
una zona critica en el cuerpo), por lo que el analisis de calentamiento por RM debe hacerse antes

de la implantacion [73].
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CAPITULO 3. DISENO Y SIMULACION

3.1 INTRODUCCION

Este capitulo presenta los conceptos basicos y criterios utilizados en el disefio y simulacion del
sistema propuesto para la medicion y transmision inalambrica de la presion sanguinea ventricular.
Especificamente, se detallan aspectos generales sobre el andlisis estructural y analitico del elemento
sensible a la presion y del modulo inaldambrico bidireccional, enfocdindose en las restricciones
anatomicas del sitio de implantacion (tamafio, rango de presion de operacion, tiempo de respuesta,
materiales y biocompatibilidad electromagnética), asi como el uso de técnicas de disefio novedosas
para lograr un sistema de medicion altamente eficiente, miniaturizado, biocompatible y robusto.
Ademas, se presenta una comparacion entre los resultados analiticos y de simulacion obtenidos,
para validar el modelo matematico utilizado y lograr el rendimiento electromecanico deseado.
Cabe mencionar, que tanto el disefio analitico como el modelo de simulacién, consideran un
entorno biologico promedio para aproximar la operatividad real del sistema y predecir el

comportamiento seguro de las estructuras propuestas en el sitio de implantacion.

3.2 DESCRIPCION DEL SISTEMA

La figura 3.1, muestra el disefio eléctrico equivalente para el sensor de presion ventricular
inaldmbrico. El sistema completo, estd compuesto por dos circuitos RCL pasivos disefiados para
transmitir y recibir potencia a través de tejido bioldgico. En este disefio, el elemento sensible a la
presion (C), es un sensor de presion capacitivo cuyo trabajo dinamico en modo contacto (TMCPS)
es parte de la red RCL pasiva [74].

V() Cr=£ Lrs%é L N >

Figura 3.1. Modelo eléctrico equivalente del sensor de presion inalambrico.
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En su principio basico de operacion, cuando una corriente variante en el tiempo circula a través
de la bobina externa (L,), un campo magnetico es radiado a su alrededor. Si la bobina interna (L)
se encuentra dentro de la zona de radiacidn, parte de las lineas del campo magnetico atraviesan el
area de la bobina interna Lg, generando a su vez una corriente variante en el tiempo en el

dispositivo implantable que lo alimenta y le permite operar de acuerdo a la magnitud de Cs, ver

figura 3.2.
3.5cm
‘ Campo magnético
.
o N
: i Rs
. :
‘p/
Lr i 7 Ls Cs
S
Dispositivo lector : Dispositivo implantable
7
M .
Musculo
v Grasa
Piel

Figura 3.2. Funcionamiento eléctrico del sensor de presion ventricular.

Una vez acopladas las bobinas, la frecuencia de operacion del dispositivo implantable (f;) y su
acoplamiento magnético con la bobina L, pueden ser modelados con una red de dos puertos. La
impedancia de entrada de la bobina externa se expresa con los pardmetros eléctricos del dispositivo
implantable. Al utilizar el analisis de red de dos puertos, las leyes de Kirchhoff y considerando que

s = jw = j2nf, de las figuras 3.1 y 3.2 se tendra:
V. = sL.I, + sMI, (3.1)
V. = sMI, + sLgl, (3.2)
Donde, V; e I; son el voltaje y la corriente en la bobina lectora, V; e I; son el voltaje y la corriente en
la bobina implantable y M es la inductancia mutua entre las bobinas. A partir del analisis del

circuito, la impedancia equivalente de la bobina externa (Z,) vista desde una fuente de voltaje I},

se puede expresar a partir de la siguiente ecuacion [74-76]:

(f/£:)?
1=/ + /@i /1)

Z, = —=j2nfL, |1+ k?

V
T (3.3)

Donde f es la frecuencia de excitacién, k = (R2,¢, X RZ,t.6)/((RoutrRouts (X2 + Rouer)3)1/?) es el

factor de acoplamiento, f; es la frecuencia de operacion del dispositivo implantable definida como:
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f—i(i) si R2>£ (3.4)
- 2r\JIC ~cC '

Y Q es el factor de acoplamiento a la frecuencia de resonancia, dado por:

1 |L
Q== |- (35)

R C
Donde L, C y R son los valores de inductancia, capacitancia y resistencia, respectivamente.

A partir de la ecuacion 3.3, podemos observar que para cambiar la impedancia de la bobina
externa Z,, se debe cambiar el factor de acoplamiento k o la frecuencia de operacion del implante
fs. Para aplicaciones de presion ventricular, la distancia entre las bobinas se mantendra constante,
por lo que el factor de acoplamiento k no cambiara, lo que hace que la frecuencia de operacion del
implante f; sea la tinica variable capaz de cambiar la impedancia en 3.3.

Los cambios en la capacitancia del sensor ventricular debido a los cambios en la presién
aplicada, cambiaran la frecuencia de operacion del circuito RCL, ver ecuacion 3.4. Tales cambios
en la frecuencia de resonancia del implante se detectardn en la bobina del lector como variaciones
en la impedancia. Por lo tanto, podemos medir los cambios de presion en el medio bioldgico,

leyendo el valor de la impedancia equivalente desde el dispositivo lector.

3.2.1 Interfaz electronica del sistema

El circuito propuesto para recibir datos y transferir potencia al dispositivo implantable es una
variacion del circuito puente Maxwell-Wien, tal como se observa en la figura 3.3 [40]. El circuito,
permite medir una impedancia desconocida en términos de resistencia eléctrica y capacitancia
calibrada. De acuerdo a la figura 3.3, R; y L; son magnitudes fijas (iguales a L, y R,) y valores

conocidos, y Ry, R3 y C; son variables y sus valores finales seran los que equilibren el circuito.

Figura 3.3. Variacion del circuito puente Maxwell-Wien.



Pagina |28 CAPITULO 3. DISENO Y SIMULACION

En ausencia del modulo implantable, el circuito puente estara equilibrado y la tension entre los
nodos B y C serd igual a cero. Cuando las bobinas L, y L, se acoplan magnéticamente, el factor de
acoplamiento k del enlace sera diferente de cero y la impedancia de la bobina externa (Z,)
cambiard en funcidon de k. Tales cambios en Z, cambiardn la tension entre los nodos B y C a un
valor diferente de cero y dependiente de k. Si, por otro lado, la distancia entre las bobinas se fija a
cierta distancia, el valor de k permanecerd constante y la tensiéon entre los nodos B y C sera
diferente de cero, pero tendra un valor constante.

En el caso del sensor de presion ventricular, las variaciones en la frecuencia de operacion del
dispositivo implantable (f;), se reflejaran como cambios en la impedancia de la bobina L, (Z,).
Tales variaciones en Z,, produciran un desequilibrio en el circuito puente cambiando la tension
entre los nodos B y C a un valor diferente de cero y dependiente de f;. Por lo tanto, para cada valor
de presion aplicada existird un valor diferente de voltaje entre las terminales B y C del circuito

puente Maxwell-Wien.

3.3 DISENO Y SIMULACION DEL SENSOR TMCPS

La estructura general del sensor de presion capacitivo en modo contacto (TMCPS), se ilustra en
la figura 3.4. El dispositivo estda compuesto por un electrodo inferior fijo, un electrodo superior
suspendido o diafragma y una bicapa aislante compuesta por una pelicula delgada de material

dieléctrico y aire.

Presion =0

Figura 3.4. Estructura general de un sensor TMCPS.

En su funcionamiento basico, si se incrementa la presion local (P), el electrodo superior se
flexiona y posiciona progresivamente sobre el electrodo inferior aislado, ver figura 3.5, dando lugar
a un modo de operacion de tipo contacto si la presiéon aumenta gradualmente. Bajo esta condicion
dinamica, y debido a que el material dieléctrico tiene parametros constantes, la capacitancia
efectiva (C) dependera unicamente del area del diafragma. En consecuencia, podemos medir la
presion aplicada al electrodo superior, leyendo el valor de la capacitancia. A presion cero, la

capacitancia del sensor esta dada por la siguiente ecuacién:
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oA

= 3.6
td + Erd ( )

Cp=o
Donde ¢, es la permitividad del espacio libre (8.8542x10'%), &, es la permitividad relativa del
dieléctrico, A es el drea de contacto entre las placas, t; es el espesor del dielectrico y d la distancia

de separacion entre los diafragmas.

Presion #0

Figura 3.5. Sensor de presion capacitivo en su modo de operacion contacto.

Para un diafragma bidimensional con carga uniforme (P), la expresion general que describe el

desplazamiento w(x, y) del diafragma esta dada por [77].

p|le,, le 0ol 3.7)
dox* dx2y2  gy4| '
Doénde, D se define como la fuerza requerida para flexionar una estructura rigida a una simetria

curva, este pardmetro mecanico comunmente se conoce como Rigidez de flexion y se expresa como:

D= E—h3 (3.8)

12(1 — v2) '

Donde E es el Modulo de Young, h es el espesor y v es el coeficiente de Poisson correspondientes
al diafragma. A partir de la ecuacion 3.9 y considerando las condiciones de frontera y la simetria
del diafragma, es posible modelar apropiadamente el comportamiento mecanico de un diafragma
suspendido. Para diafragmas de simetria cuadrada con sus extremos fijos, la deflexion maxima
(Whuax) ocurre en el punto central del diafragma [52, 77-78]. Por lo tanto, igualando W,,;, con la
separacion inicial (d) del dispositivo; la presion de contacto (Pyyycp) puede ser calculada para un

conjunto de pardmetros mecdnicos y estructurales, tal como se muestra en la siguiente ecuacién:

_ 49a4ptouch

Wusx = —55,7 si Wy <h (3.9)

Donde a representa un medio de la longitud lateral del diafragma.
De las ecuaciones 3.8 y 3.9, podemos observar que para disefiar un sensor TMCPS, las

principales especificaciones estan dadas por la presién de contacto (Pryycn) v el rango de
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operacion, las cuales se determinan a partir de parametros mecanicos del material, tales como: el
modulo de Young (E), el coeficiente de Poisson (v) y parametros estructures, que incluyen: espesor
(h), dimensién y simetria del diafragma y separacion inicial entre los electrodos (d) [79]. En el caso
especifico del sensor de presion ventricular, el disefio no solo queda restringido por los parametros
antes mencionados, sino, ademas incluye parametros eléctricos y caracteristicas biocompatibles, ya
que el sensor TMCPS es parte de una red RCL implantable.

Tomando en consideracion todos estos aspectos, de manera preliminar se disefia una estructura
capacitiva con un diafragma de simetria cuadrada, donde el elemento sensor consiste de un
diafragma suspendido con dos de sus lados parcialmente anclados, mientras que los otros dos
extremos se encuentran completamente fijos, tal como se puede observar en la figura 3.6. La
estructura capacitiva propuesta, se disefia utilizando la tecnologia PolyMEMS INAOE® y técnicas
de micromaquinado superficial a base aluminio (Al) y poliimida (PI), y se calcula considerando: (i)
una presion de contacto (Pryycn) de 5 mmHg, (ii) una distancia de separacion entre los electrodos
de 1.5 pm vy (iii) un diafragma compuesto de aluminio y poliimida de 1 um y 1.5 um de espesor,
respectivamente. En este modelado, cuando un diafragma consiste de dos materiales diferentes, su
rigidez de flexion (D) debe ser calculada considerando los dos materiales, ya que, al incluir una
pelicula de PI, la rigidez del diafragma aumenta y se requiere mayor presion para flexionarlo al
punto de contacto. Por lo tanto, para modelar de manera adecuada el comportamiento mecanico
del diafragma compuesto, la D se calcula a partir de la siguiente ecuacion [17]:

E, [nd hi\? E, [hn3
Dcom=D1+D2=—2[—+h1(e1——)]+ [

e (e —@)2 (3.10)
1— v} 2 1-v2[12 7 P\ 2 '

Donde e; y e, son constantes determinadas en funcion a la posicion del eje neutral del diafragma
compuesto, ver referencia [52]. Bajo esta premisa y considerado que el E para el aluminio y la
poliimida es igual a 77 Gpa y 8.5 Gpa, respetivamente; y que el v para los mismos materiales

corresponde a 0.3 y 0.23; obtenemos una longitud del diafragma igual a 555 pum.

555 um

555 um

Pelicula biocompatible

d=1.5um

Substrato flexible

Figura 3.6. Esquema preliminar del sensor de presion ventricular.
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La estructura capacitiva propuesta, se valida a partir del método de elementos finitos utilizando
el software CoventorWare®. El modelado, considera un substrato ergondmico flexible y una
cadmara planar hermética compuesta por dos placas concéntricas de aluminio, en el exterior, la
camara planar se recubre en su totalidad con una pelicula delgada de material impermeable y
biocompatible a base de poliimida, ver figura 3.7. El andlisis de simulacién, considera el rango de
presion normal y anormal del VI de 0 a 300 mmHg y permite obtener parametros electromecanicos
de la estructura capacitiva, incluyendo: presion de contacto (Prqycp), presion maxima de operacion

(Ppmax), valores de capacitancia y tiempo de respuesta del diafragma.

Figura 3.7. Vista 3D del modelo de simulacién en CoventorWare®.

La figura 3.8, muestra una comparacion entre el analisis tedrico y los resultados de simulacion
para la presion de contacto (Proycp). Como se observa, el modelo analitico concuerda bien con la
respuesta mecanica simulada, de manera que, la Pry,p, oOcurre a 5 mmHg, tal cual, fue disefiada la
estructura capacitiva. La variacion que se observa al inicio de las curvas P — W),;,, se debe al hecho
de que el régimen de andlisis ignora las deformaciones del plano medio del diafragma, y el software
de simulacidn recrea la trayectoria completa del comportamiento mecanico, a partir de pardmetros

estructurales y métodos de andlisis complejos.
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Figura 3.8. Comparacion analitica y de simulacion para la presion de contacto (Pryycn) de un diafragma
compuesto de 555 pm por lado y un espesor de 2.5 um.
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Una vez que se determinan las caracteristicas de disefio para lograr un rendimiento inicial
optimo de la estructura capacitiva, se determina la presion maxima de operacién a partir de los
cambios en el drea de contacto del diafragma en funcion a la presion aplicada. Por lo tanto, cuando
el area de contacto (Aroycn) NO cambie, la presion relacionada a este punto es la presion maxima
de operacidn (Pysy). La figura 3.9, muestra los resultados de simulacién de la Py, para la
estructura capacitiva disenada.

0.16 1 —e— Presion maxima de operacion \
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Figura 3.9. Py, para un diafragma compuesto de 555 um por lado y un espesor de 2.5 um.

A partir de la figura 3.9, podemos observar una variacion significativa en el drea de contacto
(Aroucn) del diafragma en un rango de presion de 0 — 150 mmHg, valor por debajo de la Py,
establecida para el funcionamiento adecuado del sensor de presiéon ventricular (presiéon maxima
de operacién de 300 mmHg). Este comportamiento, se atribuye directamente a que el modelo
analitico no considera la Py, del diafragma, por lo tanto, la tinica forma de evaluar la Py;, es a
partir del modelo de simulaciéon. Una solucién para incrementar la Py, y mantener la Pryycp,
consiste en variar la sensibilidad del diafragma a partir del espesor. A mayor espesor, mayor

longitud del diafragma y en consecuencia mayor area de contacto.
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Figura 3.10. Presién maxima de operacion para diafragmas con diferente espesor y una Pryy o, de 5 mmHg.
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La figura 3.10, muestra la Py;, para diafragmas con diferente espesor. Los resultados
mostraron un incremento en la Py;, de hasta 180 mmHg para un espesor de 3 um, para espesores
mayores del diafragma la Py, disminuye debido a que, a mayor tamano la sensibilidad del
diafragma aumenta y en consecuencia la Py, disminuye. A partir de estos resultados, se determina
que un solo sensor de presion capacitivo no es capaz de cubrir un rango de presion tan amplio de
0 a 300 mmHg. Por lo cual, se propone el uso de un arreglo de dos sensores capacitivos
interconectados en paralelo y disefiados para operar a diferente rango de presién de operacion. El
arreglo capacitivo propuesto, tal como se observa en la figura 3.11, comprende de dos placas de Al
superpuestas de 1.5 um y 1 um de espesor, separadas por una bicapa aislante compuesta de nitruro
de silicio (SisNa) y aire. Las estructuras capacitivas interconectadas, se define sobre un substrato
ergondmico flexible y se recubren con una pelicula delgada de PI de 20 um y 1.5 um de espesor,
respectivamente. En este disefo, la estructura capacitiva de 555 um fue disehada mecanicamente
para responder bajo el régimen de presion inferior del VI, mientras que el capacitor de 300 pm se

disefa para obtener una respuesta mecanica bajo el régimen de presion mas alto del VI.

TMCPS 1 TMCPS 2
1.5 um

Pelicula biocompatible

Ancla

Nitruro de silicio

20pm Substrato flexible - Poliimida

Y

Figura 3.11. Arreglo de dos sensores de presion capacitivos TMCPS para la medicion de la presion

sanguinea ventricular izquierda.

La tabla 3.1, muestra los principales parametros de disefio y los resultados analiticos para cada

una de las estructuras capacitivas propuestas.

Tabla 3.1. Parametros de disefio y resultados analiticos del arreglo capacitivo propuesto.

Parametros Estructura TMCPS 1 Estructura TMCPS 2
Presion de contacto, Proycn 5 mmHg 40 mmHg

Espesor del electrodo inferior 1.5 um 1.5 um
Espesor del diafragma compuesto, h 2.5 um 2.5 um
Distancia de separacion (aire), d 1.5 pm 1.5 pm
Espesor del dieléctrico, td 100 nm 100 nm
Longitud lateral del diafragma, [ 555 pm 300 pm
Capacitancia a presion cero, Cr=o 1.8 pF 0.52 pF

Capacitancia total a presion cero, Crotal, p=0 2.32 pF
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El comportamiento mecanico del arreglo capacitivo propuesto, se valida y modela a partir del

anadlisis electromecdnico de las estructuras capacitivas individuales e interconectadas
eléctricamente en paralelo utilizando el software de simulaciéon CoventorWare®. Los pardmetros
obtenidos y las curvas cuantitativas resultantes son utilizados como herramienta de disefio para
lograr el rendimiento electromecanico deseado. La figura 3.12, muestra la Pr,,, para la estructura
de 300 um, al igual que para la estructura de 555 um simulada anteriormente, ver figura 3.8, el
modelo de simulacién concuerda bien con la respuesta analitica calculada, de manera que la Pryycp

ocurre a 40 mmHg, tal como fue disefiada la estructura.
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Figura 3.12. Presion de contacto (Pryyc,) para la estructura capacitiva propuesta de 300 um por lado y 2.5

um de espesor.

La figura 3.13, muestra la relacién entre el area de contacto (Areycn) para el diafragma de 300
um y la presion aplicada. Los resultados, mostraron una variacion significativa por encima de 300
mmHg, por lo cual, concluimos que la estructura capacitiva propuesta de 300 pm y un espesor total

de 2.5 pym cubre el rango de presiéon maximo requerido para el sensor de presion ventricular.
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Figura 3.13. Presién maxima de operacion (Pys,) para una estructura capacitiva propuesta de 300 pm.
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La figura 3.14, muestra las curvas caracteristicas Capacitancia—Presion obtenidas a partir del
analisis de simulacidn de las estructuras individuales (curva roja y negra), interconectadas en
paralelo (curva azul) y considerando una capacitancia parasita de 5.2 pF como resultado de la
estructura de anclaje del electrodo superior en ambos capacitores (curva verde), ver figura 3.11.
Como se observa, las variaciones de capacitancia son despreciables antes del punto de contacto, ya
que, el valor de la capacitancia depende tinicamente de la distancia de separacion (d) entre los
electrodos. Una vez que el diafragma entra en contacto con el electrodo inferior aislado y debido a
que el material dieléctrico tiene pardmetros constantes, la capacitancia de salida aumenta de forma
lineal y constante en funcion a la presion aplicada (P). Para valores altos de presion, los cambios en
la capacitancia se saturan debido a las limitaciones fisicas del diafragma, incluyendo rigidez
estructural y saturacion del drea de contacto, ver curva capacitancia-presion para la estructura

capacitiva de 555 pm (curva de color negro).
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Figura 3.14. Curva caracteristicas Capacitancia—Presion para las estructuras capacitivas propuestas.

A partir de los resultados anteriores, es posible evaluar el rango completo de presion de
operacion para cada una de las estructuras capacitivas y del arreglo capacitivo propuesto. Por lo
tanto, la presion inicial de operacion o presion de contacto (Prgycp) estara determinada por el punto
de contacto del diafragma con el electrodo inferior aislado, y la presiéon maxima de operacion
(Puax) por el punto de saturacion en la capacitancia del sensor. De acuerdo a lo anterior, la
estructura capacitiva de 555 um muestra un rango de presiéon de operacion de 5 a 150 mmHg y la
estructura capacitiva de 300 um un rango completo de 40 a 300 mmHg. En el caso del arreglo
capacitivo, los valores de las capacitancias individuales se suman, por lo tanto, el rango de presion
de operacion cubre la respuesta dindmica de ambas estructuras, mostrando un rango completo de
presién de operacion de 5 a 300 mmHg en su modo de operacion contacto.

La figura 3.15, muestra una visualizacion en 3D de la respuesta dindmica del arreglo capacitivo
TMCPS propuesto. El modelado, considera una presion aplicada de 5 mmHg (imagen de la
izquierda) y 40 mmHg (imagen de la derecha). A partir del comportamiento mecanico simulado

bajo estas condiciones, es posible visualizar y comprobar que efectivamente la estructura de mayor
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tamarfio opera en el régimen de presion bajo, mientras que la estructura de menor tamafo opera en
el régimen de presién mas alto. Este comportamiento, permite obtener un arreglo capacitivo capaz
de operar en un rango amplio de presion y, ademads, debido al tipo de interconexidn eléctrica,

permite obtener altos valores de capacitancia, lo cual, evita el uso de algun tipo de amplificador

integrado.

Displacement Mag.: 0.0£400 3.8E-01 7.56-01 1.1E400 15E400
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(a) (b)

Figura 3.15. Respuesta mecanica del arreglo capacitivo para una presion aplicada de (a) 5 y (b) 40 mmHg.

Debido a que el arreglo capacitivo estd orientado al monitoreo continuo de la presion
ventricular, es necesario modelar y validar su comportamiento electromecanico en funcién del
tiempo de respuesta del ciclo cardiaco normal y anormal del VI. Tomando en cuenta un rango de
presion de operacion de 0 a 300 mmHg y el comportamiento de las curvas caracteristicas de los
ciclos cardiacos de presion ventricular (detallada en el capitulo 2, figura 2.11) la respuesta eléctrica
y mecanica del arreglo capacitivo en funcién del tiempo es simulada por separado. Por lo tanto, se
considera un tiempo de respuesta minimo de 0.33 segundos asumiendo una condicion de
taquicardia y un tiempo maximo de 0.81 segundos, lo cual comprende una condicion de frecuencia

cardiaca normal. Las figuras 3.16 y 3.17, muestran los resultados obtenidos.
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Figura 3.16. Respuesta mecanica temporal del arreglo capacitivo para un tiempo de (a) 0.81 y (b) 0.33 seg.
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Figura 3.17. Comportamiento de la capacitancia de salida del sensor TMCPS a través del tiempo de un ciclo
cardiaco de (a) 0.81 segundos y (b) 0.33 segundos.

A partir de los resultados anteriores, se puede observar que el arreglo capacitivo propuesto es
capaz de responder mecanica y eléctricamente a lo largo del ciclo cardiaco normal y anormal del
VI, ya que, no solo presenta una respuesta mecanica eficiente en funcion a los cambios de frecuencia
del ciclo cardiaco ventricular (ver figura 3.16), sino, ademas los valores de capacitancia medidos en
funcion del tiempo de respuesta y la presion aplicada, ajustan de manera precisa la trayectoria de
la curva presion ventricular tanto para una frecuencia cardiaca normal como para un tiempo de
respuesta acelerado del ciclo cardiaco (ver figura 3.17). A partir de estos resultados, es posible

garantizar el funcionamiento 6ptimo y eficiente del arreglo capacitivo para su uso como sensor de

presion sanguinea ventricular.

3.4 DISENO Y SIMULACION DEL SISTEMA INALAMBRICO

El sistema propuesto para la medicion y transmision inaldmbrica de la PS, se basa en el
acoplamiento magnético robusto entre una bobina de lectura externa y un inductor planar
implantable de dos niveles (con enfoque 3D). El disefio, considera que la bobina externa se
encuentra ubicada sobre la superficie externa de la piel y la bobina implantable en el interior del
ventriculo izquierdo a una profundidad de 3.5 cm. En este disefio, cada modulo de acoplamiento
inductivo es calculado considerando las propiedades de alineamiento electromagnético de campo
cercano, basado en bobinas planares de geometria circular y considerando (i) una frecuencia de
resonancia de 13.56 MHz para evitar dafos al tejido por radiacion y calentamiento, (ii) un area
fisica restringida de 18 mm x 18 mm para el dispositivo implantable y (iii) para brindar un entorno
mas realista un nicleo compuesto por tres tipos de tejido biologico: piel, grasa y musculo. La figura

3.18, muestra un esquema representativo del sistema de acoplamiento magnético propuesto.
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Figura 3.18. Esquema representativo del acoplamiento magnético inductivo entre una bobina externa y una
bobina planar implantable de dos niveles.

El disefio de cada uno de los moédulos de acoplamiento inductivo propuestos, se presentan en

las siguientes secciones.

3.4.1 Dispositivo RCL implantable

El dispositivo implantable, tal como se muestra en la figura 3.19, estd formado por una bobina
planar de dos niveles, un capacitor variable (sensor de presion capacitivo) y una carga resistiva.
Estos componentes interconectados eléctricamente en paralelo forman un circuito tanque RCL con
una frecuencia de operacion que es dependiente de la presion (P). En este disefio, el uso de una
bobina planar de dos niveles permite obtener altos valores de inductancia (L) y factor de calidad
(Q) en condiciones de espacio limitado. En un sistema de transferencia de potencia inductiva, altos
valores de L y Q mejoran la eficiencia de transmisiéon de potencia (PTE) y robustez del sistema.

La inductancia propia de una bobina planar de una sola capa se puede calcular de manera

precisa a partir de la siguiente ecuacion [79]:

L

IR

N2DgyyCi. (C
M[ln <_2

> F) + C3F + C,F? (3.10)

Donde py, es la permeabilidad del espacio libre, N = (R, — Rin)/(W + 5) es el numero de
vueltas del inductor, Dgyg = (Doyt + Din)/2 es el didmetro promedio de la bobina, F = (Dyy —
Din)/(Doyt + D) es un parametro conocido como fill factor y los coeficientes C; a C, son constantes
determinadas por la geometria de la bobina, para una bobina planar de geometria circular ¢; = 1,
C,=246,C3=0yCy=02.

La inductancia propia de una bobina de dos niveles no se puede calcular a partir de la ecuacion
3.10, debido a que la bobina genera una inductancia mutua entre sus espiras, por lo tanto, la

inductancia propia de una bobina de este tipo se calcula como [80-81]:
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L=L,+L,+2M (3.11)

Donde L; y L, representan la inductancia propia de cada espira, representada por la ecuacion

3.10 y M la inductancia mutua entre las espiras, dada por la siguiente ecuacion:

M= kL + L, (3.12)

A partir de las ecuaciones 3.10 a 3.12, es evidente que la L puede incrementarse si se aumenta
el numero de vueltas (N) de la bobina y si el acoplamiento mutuo efectivo entre las bobinas
funciona como un acoplamiento positivo. Este concepto, se utiliza y se amplia para obtener un
equilibrio entre los pardmetros de disenio del inductor de dos niveles y obtener el mejor valor de
Q. Para un acoplamiento magnético eficiente, se recomienda que el ancho de la linea sea menor o
igual entre la separacion entre las lineas (w < s) y la longitud de la bobina interna () cubra al
menos 1/4 A de la frecuencia de excitacion del enlace. Este tltimo parametro se determina a partir

de la siguiente ecuacion:

A= — (3.13)

Donde V = ¢/n es la velocidad de propagacion de la onda electromagnética en un medio
material y f es la frecuencia de excitacion. Para el sistema IPT propuesto, f = 13.56 MHz y el medio
de propagacion es la combinacion de tres tipos de tejido bioldgico: piel, grasa y musculo. A partir
de la ecuacion 3.13 y considerando los parametros constitutivos del tejido bioldgico a la frecuencia
de 13.56 MHz, ver tabla 3.2, se obtuvo una A =5.7m, por lo tanto, el disefio de la bobina

implantable debe satisfacer una longitud de al menos de 1.4 m.

Tabla 3.2. Parametros constitutivos del tejido biolégico humano a la frecuencia de 13.56 MHz.

Modelo Espesor Conductividad Permitividad Longitud de

[cm] [Sm1] relativa onda [m]
Piel 0.5 0.38421 177.13 2.87
Grasa 1 0.030354 11.827 11.11
Musculo 2 0.62818 138.44 3.24

Debido a que el disefio de la bobina implantable se encuentra limitado por el tamafio del sitio
de implantacion, la combinacidon adecuada de los parametros estructurales de la bobina (N, w, sy
radio) permiten cubrir la longitud requerida. Considerando una geometria circular y tomando en
cuenta que w = s, la longitud de la bobina se puede determinar a partir del andlisis de una espira

de Arquimedes, definida como [82]:
s
l = R;,2nN + E(ZTEN)Z (3.14)

Donde R, es el radio interno de la bobina.
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De acuerdo a la ecuacion 3.14 y considerando un disefio simétrico entre los niveles de la bobina
implantable, el cdlculo de cada espira resulta en: 28 vueltas de 160 pm de ancho, un R;, = 1 mm,
un radio externo (Ryy;) de 9 mm y un espesor de 1.5 pum y 1 um para la bobina inferior y superior,
respectivamente. Las dos espiras interconectadas en serie, se disefian a base de Al y PI
considerando un enfoque de fabricacion monolitico de pelicula delgada, que permite definir
estructuras capacitivas e inductivas sobre el mismo substrato ergonoémico, sin el uso de conexiones

de tipo hibrido, ver figura 3.19.

Bobina superior

Bobina inferior
A

Substrato Flexible

Puerto

Dout = 18 mm

(a) (b)

Figura 3.19. Bobina implantable (a) Vista superior y (b) vista 3D del conjunto inductor de dos niveles.

El enfoque propuesto, no solo permite obtener altos valores de L y Q en condiciones de espacio
limitado, sino, ademas no genera capacitancias parasitas significativas entre los niveles metalicos,
ya que las espiras se encuentran traslapadas. Como resultado, se mejora la eficiencia de la bobina,

la PTE del enlace y la robustez del sistema, ver tabla 3.3.

3.4.2 Dispositivo externo RCL

El dispositivo externo RCL al estar ubicado fuera del cuerpo humano se disefia con mayor
flexibilidad, en términos de dimensiones fisicas y materiales. El disefio, consiste de una bobina de
una sola capa, un capacitor variable (C,) y una carga resistiva (R,). Estos dos ultimos elementos,
son definidos como componentes discretos debido a la factibilidad del disefio. En cuanto a la
bobina externa (L,), el disefio se realiza a partir de dos conceptos. El primero, consiste en
determinar el tamafio de la bobina L, en funcién a la distancia de radiacién y las pérdidas del tejido.

Una aproximacion del radio de la bobina L, esta dada por la siguiente ecuacion [83]:

Routr < XV2 (3.15)

Donde R,y €s el radio externo de la bobina L, y X es la distancia de radiacién. Dado que la
ecuacion 3.15 permite obtener tinicamente una aproximacion de R, . El radio 6ptimo de la bobina
externa se puede determinar a partir de un andlisis complementario de la intensidad del campo

magnético (H) a partir de la siguiente ecuacion:
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o= L. X N X Rg ¢+
2y (Royer + X?)8

Si el radio de la bobina L, se varia a una distancia constante de la bobina implantable, bajo la

(3.16)

suposicion de una corriente constante, la intensidad del H se encontrara en su punto mas alto a una
determinada relacion X y R,y [83]. Esto significa, que para cada rango de lectura hay un radio
Optimo de la bobina lectora. La figura 3.20, muestra la intensidad de H en funciéon a un radio

variable para diferentes distancias de radiacion.
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Figura 3.20. Intensidad del campo H de la bobina externa en funciéon a una distancia de separacion (X)

constante y un radio (R, ) variable, donde I = 1Ay N = 27.

De la grafica anterior, es posible observar que, si el radio de la bobina externa es demasiado
grande, la intensidad del H es demasiado bajo, incluso a una distancia X = 0. Si, por el contrario,
el radio de la bobina externa es demasiado pequeno, entonces nos encontramos dentro del rango
en el que la intensidad del H cae a una proporcion x3 [84]. Para una distancia de X = 3.5¢m, la
maxima intensidad del H se encuentra en 4 cm, por lo tanto, este sera el radio 6ptimo de la bobina
externa.

El segundo concepto, consiste en evaluar la relacion que existe entre el disefio de las bobinas
Lg y L, para obtener el mayor rendimiento del sistema. De acuerdo a lo anterior, la frecuencia de
resonancia (f;), la inductancia propia (L,) y el radio interno (R;,,) de la bobina externa se
determinaron en funcion a los valores del médulo implantable. Bajo esta premisa, la bobina externa
de una sola capa se disefia sobre una placa de circuito impreso RFR-4 utilizada como material de
substrato. La espira de cobre, restringida a un radio de 4 cm, estd formada por 27 vueltas de 700
um de ancho y 35 um de espesor, un R, = 1mm y una distancia de separacion entre las lineas de
la espira de 700 um. El disefio, tal como se muestra en la figura 3.21, cuenta con variedad de puertos

para la conexion eléctrica de los componentes discretos, pads de alimentacion y registro de sefales.
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Puertos

Figura 3.21. Dispositivo RCL externo.

La inductancia mutua (M) entre las bobinas Ly y L, separadas por una distancia X y
compuestas por un sistema combinado, es decir, bobinas de un solo nivel y bobinas de dos niveles,

se puede aproximar utilizando la siguiente ecuacion:

M=2xkx L +Lg (3.17)

Donde k es el factor de acoplamiento y L, y Ls son los valores de la inductancia propia de la bobina
externa e implantable, respectivamente. La figura 3.22, muestra la relaciéon entre la M y el k en
funcion a la distancia de separacion entre las bobinas. Para el sistema disefiado, en el cual X =

3.5 ¢m, se obtuvo un factor de acoplamiento de 0.16 y una inductancia mutua de 6.48 pH.
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Figura 3.22. Relacion entre (a) el factor de acoplamiento y (b) la inductancia mutua en funcidn a la distancia

de separacion entre las bobinas.

La eficiencia de transmisidén de potencia (PTE) del sistema, se calcula a partir de la siguiente
ecuacion:
_ k?QrQ3 RsRioaa
B (szngRsRload + szrQsRlzoad + 2QL%RSRload + Rlzoad)

n (3.17)
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Donde Rjpqq = 2wLs es la resistencia de carga, Ry = (pl)/wé (1 —e 5) es la resistencia del
circuito implantable y Q; es el factor de calidad de la bobina L. Para el sistema disefiado, asumimos
que Rjpqq = 1.5 KQ, Ry = 171 Qy Qs = 11.5. Tomando en cuenta estos pardmetros, los resultados
analiticos del sistema mostraron una PTE maxima del 92% y minima del 74.5%. Este decremento
en la PTE, proviene de la transicion controlada de la capacitancia del arreglo de sensores TMCPS.
Como se observar en la figura 2.33, a mayor capacitancia el Q decrementa y como resultado la PTE

del sistema disminuye, ver ecuacién 3.5.
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Figura 3.23. (a) Factor de calidad de la bobina interna en funcién a las variaciones de capacitancia del
sensor TMCPS y (b) relacion entre la PTE del sistema y el factor de calidad interno.

La tabla 3.3, muestra las principales caracteristicas de disefio y los resultados analiticos

obtenidos para el disefio propuesto de la bobina implantable y externa.

Tabla 3.3. Resultados analiticos de las bobina interna y externa disefiadas.

Parametro Simbolo  Bobina implantable = Bobina externa
Didmetro interno Din 2 mm 2 mm
Didmetro externo Dout 18 mm 8 cm

Ancho w 160 pm 700 pm
Espesor h 1.5umy 1 um 35 um
Numero de vueltas N 28 cada espira 27
Longitud ! 1.14m 1.77 m
Inductancia propia L 20.98 uH 21.24 uH
Resistencia eléctrica R 171.86 Q 5.6Q
Factor de calidad Q 11.5 362.1
Frecuencia de operacion fs 13.56 MHz
Distancia de radiacién X 3.5 cm
Factor de acoplamiento k 0.16
Inductancia mutua M 3.79 uH
Eficiencia de transmisién de potencia n 92 % -74.5 %
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3.4.2 Simulacion del sistema inalambrico

El sistema IPT bidireccional disefiado, se valida y modela con el software Comsol Multiphysics
y ANSYS HFSS utilizando el método de elementos finitos y la aproximacion de campo cercano. El
modelo, considera una estructura tridimensional implantable compuesta por dos bobinas
circulares planas, estructuradas con peliculas de aluminio sobre una pelicula de poliimida; y una
bobina circular externa, definida con una pelicula de cobre sobre un sustrato PCB. La frecuencia se
fijo en 13.56 MHz y se utilizé una combinacion de tejido bioldgico (piel, grasa y musculo) como
nucleo del sistema IPT.

El modelado de acoplamiento inductivo, se simula por partes y como un tinico elemento para
obtener los valores propios de cada bobina y el rendimiento completo de sistema. A partir del
modelado individual, se obtuvieron los valores de inductancia propia (L), resistencia eléctrica (R)
y factor de calidad (Q), y a partir del modelado completo, los valores de inductancia mutua (M),
densidad de flujo magnético (@) y tasa de absorcion especifica (SAR).

Los resultados obtenidos de la simulacion por partes, mostraron una L de 25.6 uH y 20.18 uH,

una R de 280.8Qy 6.61 Qyun Qde 12.4 y 325.4 para la bobina interna y externa, respectivamente,

ver figura 3.24.
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Figura 3.24. Inductancia y factor de calidad simulados para (a, b) la bobina implantable y (c, d) externa.
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En general, podemos observar que los resultados de simulacion para la bobina externa e
implantable, ajustan bien el comportamiento analitico de las bobinas disefiadas, mostrando una
variacion de menos del 2%. Para el caso especifico de la bobina implantable, los resultados de
simulaciéon demostraron que el disefio propuesto (bobina de dos niveles), permite obtener un factor
de calidad dos veces mayor que el de su contraparte convencional (bobina de un solo nivel),
principalmente por su alto valor de L y Q. De esta manera, el enfoque propuesto no solo maximiza
el rendimiento de la bobina implantable en un 4rea fisica restringida, sino, ademas mejora el
rendimiento del sistema completo.

La figura 3.25, muestra los resultados de simulacion obtenidos para la densidad de flujo
magnético (@) a la frecuencia de resonancia del sistema disefiado. La simulacién, incluye un plano
transversal ubicado en el centro de las bobinas para visualizar la densidad y direccionalidad del
flujo magnético utilizando aire y tejido bioldgico compuesto como medio de transmision. En ambas
simulaciones, el plano tiene dimensiones de 5 cm x 5 cm, y en el caso especifico de la simulacién a

través de tejido biologico, 0.5 cm son piel, 1 cm es grasa y 2 cm son musculo.
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Figura 3.25. Densidad de flujo magnético del sistema IPT disefiado a través de (a) aire y (b) tejido bioldgico

compuesto.

De acuerdo a los resultados anteriores, podemos observar que la densidad del flujo magnético
a través de tejido biologico presenta mayor alcance y direccionalidad en comparacion a la densidad
de flujo magnético a través de aire. Este comportamiento, se debe principalmente a que el tejido
biolégico ayuda a direccionar las lineas del campo magnético, efecto contrario a lo que ocurre a
través de aire, donde las lineas del campo magnético se dispersan en todas direcciones, perdiendo
distancia efectiva de radiacion y direccionalidad. Sin embargo, en ambos casos la maxima densidad
de flujo magnético presenta un alcance de radiacion por encima de 3.5 cm (distancia de separacion
entre las bobinas), lo cual, permite garantizar la maxima transferencia de potencia al dispositivo

implantable.
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Una de las simulaciones mas importantes en los sistemas de transferencia de potencia
inaldmbrica en un dispositivo implantable, es la evaluacion de la tasa de absorcién especifica (SAR),
definida como la media de potencia absorbida por masa de tejido. Un SAR excesivo, puede llevar
a un aumento en la temperatura del tejido y al dano tisular. De acuerdo al estandar IEEE, el SAR
no debe exceder 2 W/kg por seguridad general [83].

Para cuantificar el valor del SAR promedio, se ha creado una configuracion de simulacion, la
cual, consiste en ubicar la bobina interna y externa en el interior de un modelo anatémico
compuesto por diferentes tipos de tejido biologico y acoplar magnéticamente las bobinas. La figura
3.26, muestra la distribucion y el nivel del SAR a la frecuencia de 13.56 MHz a través de piel, grasa

y musculo.

Campo SAR

[Wikg]
2.000

~ 1.4000
1.1410
1.0410
7.2528E-1
3.6564E-1
8.4563E-2
2.8831E-2
9.6024E-3
6.0000E-3

Freq = 13.56 MHz

Figura 3.26. Tasa de absorcion especifica (SAR) del sistema IPT bidireccional disefiado a la frecuencia de
resonancia de 13.56 MHz.

De acuerdo a los resultados de simulacidn, el sistema IPT propuesto presenta un SAR promedio
de 4.8 x 10" W/Kg, valor por debajo del estandar IEEE (2 W/Kg). Por lo tanto, podemos concluir
que el sistema disefiado para la alimentacion y transmision inaldmbrica de la presion sanguinea,
no causara dano tisular por radiaciéon o calentamiento. Ademas, es posible observar que el SAR
unicamente se distribuye en la piel y el tejido adiposo, por lo cual, las pérdidas de potencia debidas
al musculo (la mayor parte del tejido bioldgico) no son significativas.

Finalmente, se modela la eficiencia de transmision de potencia (PTE) del sistema inaldmbrico
en funcidn al comportamiento mecanico del arreglo capacitivo (C;). Como se observa, los cambios
de presion experimentados por el arreglo de sensores TMCPS, cambian la frecuencia de resonancia
del médulo implantable, mostrando una variacion de 13.56 MHz a 4.4 MHz en un rango de presion
de 0 a 300 mmHg, ver figura 3.27b. Como resultado de esta variacion en frecuencia, la PTE del
sistema cambia del 94.1% al 72.8%, ver figura 3.27b.
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Figura 3.27. (a) Relacidon entre la f del dispositivo implantable en funcion a la presién aplicada y (b) la PTE

del sistema en relacion a los cambios de f.

Debido a que el tamano de la bobina implantable es al menos el 50% mas pequefio que su

contraparte convencional (bobina de un solo nivel con valores similares a los obtenidos) y la PTE

es un 40% mayor, este nuevo enfoque de transmision bidireccional puede destacarse y ampliar su

aplicabilidad, incluyendo: sensores de presién intraocular, intracraneal, vejiga urinaria,

dispositivos externos de estimulacion y dispositivos de asistencia médica, por mencionar algunos.
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41 INTRODUCCION

El proceso de fabricaciéon del sensor de presion inaldmbrico ventricular, fue disefiado de
acuerdo con la tecnologia PolyMEMS INAOE® y un enfoque de fabricacion monolitico de pelicula
delgada. El disefio propuesto, caracterizado por procesamientos a bajas temperaturas y el uso de
materiales biocompatibles, es el iinico en su tipo en integrar un arreglo de sensores capacitivos del
tipo TMCPS y un conjunto de inductores multinivel en el mismo substrato ergondémico sin la
necesidad de un proceso de union de tipo hibrido. En este disefio, las estructuras capacitivas e
inductivas se definen considerando lo siguiente: (i) dos tipos de tecnologia de fabricacion:
electrdnica flexible y micromaquinado superficial, (ii) seis niveles de mascarillas y (iii) tres tipos de
materiales: poliimida (PI), aluminio (Al) y nitruro de silicio (SisN4). De esta manera, el enfoque
propuesto permite obtener un sistema integrado, suficientemente miniaturizado, mecdnicamente
flexible y biocompatible.

En este capitulo, se abordan aspectos generales sobre el disefio y la fabricacion de las
mascarillas de cromo para definir los niveles estructurales del sensor de presion inaldmbrico. Se
presenta una descripcion detallada de las etapas principales del proceso de fabricacion, los
resultados obtenidos y las caracteristicas finales del sistema fabricado, incluyendo: los requisitos
generales del proceso de integracion, caracterizacion de los materiales y condiciones de los equipos

de proceso.

4.2 LAYOUT DEL SENSOR DE PRESION INALAMBRICO

El diseno del Layout del sensor de presién inaldambrico, se desarrolla utilizando dos
herramientas comerciales de disefio: AutoCAD y Tanner L-Edit. El software AutoCAD se utiliza
para modelar con exactitud la simetria tridimensional de las bobinas de induccién magnética en
funcion a las caracteristicas de disefio presentadas en la tabla 3.3; y Tanner L-Edit para definir la
geometria del arreglo de sensores TMCPS, lineas de interconexion eléctrica y los diferentes niveles
de mascarillas. El disefio propuesto, se divide en dos modulos: el primero, dedicado al dispositivo
lector externo y el segundo, al médulo implantable.

El disefio del Layout del dispositivo lector externo, tal como se muestra en la figura 4.1, se
define tinicamente con un nivel de mascarilla, formada por una espira de geometria circular y una
variedad de puertos para la interconexion eléctrica de componentes discretos (capacitores y
resistores) y terminales de alimentacion y/o registro de sefales eléctricas, incluyendo terminales

dedicadas a la medicion de pardmetros eléctricos especificos.
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Figura 4.1. Layout del dispositivo lector externo.

En cuanto al conjunto implantable, el disefio del layout se desarrolla utilizando 6 niveles de
mascarillas: metal 1, dieléctrico, contactos, metal 2, liberacién mecdnica y geometria final. La
distribucion de las diferentes estructuras se realiza en un drea de 3.8 pulgadas x 3.8 pulgadas, con
la finalidad de implementar un proceso de fabricacion sobre obleas de silicio de 4 pulgadas. Las
principales estructuras que conforman el disefio, incluyen: dispositivos completos, estructuras
inductivas y capacitivas separadas, puertos de interconexion y estructuras de prueba para el
control eléctrico y mecdnico durante y después del proceso de fabricacion. La figura 4.2, muestra

el disefio del layout del médulo implantable.
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A continuacion, se presenta una descripcion general de los 6 niveles de mascarillas que
conforman el Layout del mdédulo implantable, asi como, los resultados de fabricacién para cada

nivel disefiado.

Mascarilla namero 1 (Metal 1). Es el primer nivel de aluminio que define al electrodo inferior

del arreglo capacitivo y la espira inferior de la bobina multinivel, ver figura 4.3.

Figura 4.3. (a) Disefio de la mascarilla nimero 1 (metal 1) y (b) mascarilla nimero 1 fabricada.

Mascarilla namero 2 (Dieléctrico). Esta mascarilla permite aislar eléctricamente al electrodo

inferior y al diafragma durante la deflexion mecanica, ver figura 4.4.

(8]e]ili[o]

(a) (b)

Figura 4.4. (a) Disefio de la mascarilla nimero 2 (dieléctrico) y (b) mascarilla niimero 2 fabricada.
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Mascarilla namero 3 (Contactos). La funcion de esta mascarilla consiste en abrir ventanas a
través del material estructural y de sacrificio para crear contactos eléctricos entre las espiras, y

soportes mecanicos para los diafragmas, ver figura 4.5.

(a) (b)

Figura 4.5. (a) Disefio de la mascarilla nimero 3 (contactos) y (b) mascarilla nimero 3 fabricada.

Mascarilla nimero 4 (Metal 2). Es el segundo nivel de metal que define los diafragmas en el

arreglo de sensores y la espira superior en la bobina multinivel, ver figura 4.6.

(a) (b)

Figura 4.6. (a) Disefio de la mascarilla nimero 4 (metal 2) y (b) mascarilla nimero 4 fabricada.
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Mascarilla naimero 5 (Liberacidn mecanica). Elimina el material de sacrificio que se utiliza

como soporte temporal de los diafragmas en el arreglo de sensores, ver figura 4.7.

(a)

=89

(b)

Figura 4.7. (a) Disefio de la mascarilla nimero 5 (liberacién mecénica) y (b) mascarilla nimero 5 fabricada.

Mascarilla numero 6 (Geometria final). Define la forma final del dispositivo, para esta

mascarilla se disefian dos propuestas: la primera cubre completamente las estructuras individuales

para su uso en medios bioldgicos y la segunda, incluye contactos para la caracterizacion del

dispositivo. La figura 4.8, muestra el disefio de la mascarilla 6 y un segmento ampliado donde se

pueden observar una serie de contactos para la caracterizacion eléctrica.

(a)

(b)

Figura 4.8. (a) Disefno de la mascarilla numero 6 (geometria final) y (b) mascarilla namero 6 fabricada.
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4.3 FABRICACION DEL SENSOR DE PRESION INALAMBRICO

El proceso de fabricacion del sistema sensor de presion inaldmbrico, considera dos métodos
distintos de fabricacion. El primero, consiste en un enfoque de fabricacion estandar sobre placas de
circuito impreso FR-4 para la manufactura del médulo lector externo. Esta parte del proceso de
fabricacion, se llevd a cabo por la empresa CIRENTEC, S.A. DE C.V., tomando como base el Layout
de la figura 4.1 y utilizando técnicas de estructuracion por laser y metalizacion galvanica [85]. La

figura 4.9, muestra el dispositivo lector externo fabricado.

Figura 4.9. Dispositivo lector externo fabricado.

El segundo método, consiste en un proceso de fabricacion monolitico de pelicula delgada a base
de aluminio (Al) y poliimida (PI). Este proceso, orientado a la fabricacion del modulo implantable,
combina dos tipos de tecnologia en el mismo proceso de fabricacion: electréonica flexible y
micromaquinado superficial. De esta manera, es posible integrar estructuras inductivas y
capacitivas en el mismo substrato ergondémico sin la necesidad de técnicas de alambrado tipo
hibrido. Las principales ventajas de este proceso de fabricacion, incluyen: miniaturizacion del
dispositivo, procesamientos a bajas temperaturas, alto rendimiento del sistema y bajo costo. El

proceso completo de fabricacion se describe a continuacion:

4.3.1 Proceso de fabricacion del conjunto implantable

1. La fabricacion, comienza con el desengrasado y las limpiezas RCA estandar a las obleas de
silicio de 4 pulgadas con orientacion (100). En este proceso, las obleas son utilizadas tinicamente
como soporte mecanico durante la fabricacion.

2. Posteriormente, se realizan dos depdsitos consecutivos de poliimida (PI) 2611 para formar un
substrato flexible de aproximadamente 20 pm de espesor, ver figuras 4.10 y 4.23a. Cada nivel
de PI es depositado por la técnica de spin coating a 2000 rpm por 30 segundos. Entre cada nivel,
se realizan dos pre-curados térmicos: el primero a 90°C y el segundo a 150°C, ambos por un
tiempo de 90 segundos; finalmente, cada nivel de PI es sometido a un proceso de curado
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térmico final, utilizando un ambiente controlado de nitrogeno, una temperatura maxima de

380°C y un tiempo aproximado de 3 horas.

= =

Figura 4.10. Depésito de poliimida de 20 um de espesor sobre una oblea de silicio de 4 pulgadas.

3. Después, se erosiona la superficie de la pelicula de PI en plasma de oxigeno para mejorar la
adherencia de otros materiales, particularmente metalicos. Este proceso de desgaste, se lleva a
cabo en el sistema de grabado microRIE utilizando una presién de 400 mTorr, una potencia de
300 Watts y un tiempo de grabado de 30 segundos. La figura 4.11, muestra una comparacién
entre el andlisis de rugosidad de la superficie de una pelicula de poliimida sin desgaste y

desgastada, a partir del cual, podemos observar un incremento de 5.2 nm en el drea de
adherencia.

(b)

Figura 4.11. Analisis de rugosidad de la superficie de una pelicula de poliimida (a) sin desgaste y (b)

desgastada.

4. Posteriormente, se realiza la evaporacion del primer nivel de aluminio de 1.5 um de espesor
para su uso como material estructural. Utilizando técnicas de fotolitografia, la mascarilla
numero 1 (Metal 1) y realizando grabado hiimedo de aluminio en solucién at-etch a 38°C, el
electrodo inferior del arreglo capacitivo y la espira inferior de la bobina de doble nivel quedan

definidos, tal como se muestra en las figuras 4.12 y 4.23b.
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®)

Figura 4.12. (a) vista completa de la oblea con patrones de Al, (b) electrodo y bobina inferior, (c) logotipo

institucional, (d) estructuras de prueba y (e) marcas de alineacién.

5. El siguiente paso consiste en depositar 100 nm de nitruro de silicio (SisN4) a una temperatura
de 200 °C en el sistema PECVD utilizando Silano (SiH4) como gas reactivo., ver figuras 4.13 y
4.23c. Una vez depositada la pelicula, los patrones de SisNs se definen por fotolitografia
utilizando la mascarilla nimero 2 y grabado himedo con en solucién acuosa de HF [7:1]. Este

material no estequiométrico se identifica genéricamente como nitruro de silicio PECVD.

(b)
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Figura 4.13. (a) Oblea de silicio con 100 nm de SisNy, (b, ¢, d) patréon de SisN4 sobre arreglo de electrodos y

(d) patrén de SisNs sobre un solo electrodo capacitivo.

6. Se continua el proceso de fabricacion con el depdsito de una pelicula de PI-2610 de 1.5 um de
espesor para su uso como material aislante para las espiras de la bobina y como material de
sacrificio para el arreglo de diafragmas. Esta pelicula, se deposita por la técnica spin coating a
4000 rpm por un tiempo de 30 segundos; las etapas de precurado se realizan a 90°C y 150°C
por un tiempo de 90 segundos y el curado térmico final a una temperatura de 380°C por un

tiempo aproximado de 3 horas, ver figuras 4.14 y 4.23c.

Figura 4.14. Dep0sito de PI-2610 sobre patrones de aluminio aislados eléctricamente con SisNa.

7. Una vez depositada la pelicula de PI-2610, se requiere eliminar selectivamente las areas del
material que serviran de anclaje para el arreglo de diafragmas y como contacto eléctrico para
las espiras que conforman la bobina de dos niveles, ademas de mantener porciones de material
que serviran como soporte para las estructuras superiores, ver figuras 4.15 y 4.23c. Para esta
etapa, se utiliza la mascarilla namero 3 y las secciones de PI se eliminan mediante grabado seco

en el sistema microRIE, tomando en cuenta una presion de oxigeno de 400 mTorr, una potencia
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de 300 Watts y un tiempo aproximado de 30 minutos. Estas condiciones de grabado fueron

obtenidas en proceso previos de caracterizacion que seran detallados en el apéndice A.

[in N QG

- WiRS= =0l

(d)
Figura 4.15. (a — d) Ventanas definidas con la mascarilla 3 a través de la pelicula de PI-2610 y (e) marcas de

alineacion.

8. Posteriormente, se realiza la evaporacion del segundo nivel de aluminio de 1 um de espesor
para definir el arreglo de diafragmas y la espira superior, ver figura 4.23d. En este proceso, la
etapa de fotolitografia se lleva a cabo utilizando la mascarilla ndmero 4 y los patrones
trasferidos se definen en el metal a partir de grabado hiimedo del aluminio, los resultados
obtenidos se muestran en la figura 4.16.

9. En seguida el material de sacrificio es removido en su totalidad en una etapa conocida como
liberacion mecénica [52]. Para este proceso, se considera una pelicula enmascarante compuesta
de PI'y Al de 1 um y 200 nm de espesor, respectivamente. El 4rea de grabado, se define
utilizando técnicas de fotolitografia, la mascarilla nimero 5 y grabado himedo de aluminio en
solucion al-etch. Finalmente, el material de sacrificio es removido mediante el grabado seco en
microRIE utilizando una presidon de oxigeno de 400 mTorr, una potencia de 300 Watts y un

tiempo aproximado de 7 horas, ver figuras 4.17 y 4.23e.
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Figura 4.16. (a) Vista completa de las estructuras fabricadas hasta el punto 8 y (b — d) patrones geométricos

definidos con la mascarilla 4.

@ o)

Figura 4.17. (a) Proceso de fabricaciéon del médulo implantable con la mascarilla nimero 5 y etapa de

liberacién mecénica de los diafragmas, (b) acercamiento del area de grabado.
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El proceso de liberacion mecdnica del arreglo de sensores, se evalué continuamente durante el
tiempo de grabado desprendiendo de forma manual el diafragma (prueba destructiva), y
observando en el microscopio el grabado lateral del material de sacrificio. De esta manera, cuando
el electrodo inferior aislado se observa libre de material residual (Poliimida), se asume que el
material de sacrificio fue removido en su totalidad. La figura 4.18, muestra algunas etapas del
proceso de liberaciéon, donde se puede observar el grabado lateral del material de sacrificio en

funcioén al tiempo de grabado.

(d)

Figura 4.18. Proceso de liberacion mecanica del arreglo de sensores, (a) diafragma pequefio con

material de sacrificio y diafragma grande sin poliimida, (b) grabado en plasma de oxigeno durante 1

hora, (c) 2 horas, (d) tres horas y (e) estructura liberada después de 7 horas continuas de grabado.

De acuerdo a las pruebas anteriores, se determind un tiempo de grabado para la liberacién
mecanica de 7 horas para sensores compuestos por diafragmas completos (ver figura 4.19a), 5 horas
para diafragmas con ventanas definidas en los extremos (ver figura 4.19b) y 3 horas para
diafragmas con ventanas en toda la superficie (ver figura 4.19¢). Este comportamiento, se debe al
hecho de que las ventanas definidas sobre los diafragmas facilitan la accion del grabante,
acelerando el proceso de liberacidn mecdnica. Este mismo comportamiento, se observa en la

estructura de prueba, sin embargo, el decremento en el tiempo de grabado se debe a que el ancho
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de las estructuras es mucho menor que en el caso de los diafragmas. La figura 4.19, muestra

imagenes tomadas con el microscopio SEM de las diferentes estructuras liberadas.

SU3500 3.00kV 53.8mm x270 SE

()
Figura 4.19. Fotografia SEM del (a, b) arreglo de sensores después del grabado del material de sacrificio, (c)
diafragma con ventanas en toda la superficie liberado en un tiempo de 3 horas, (d) estructura de prueba
liberada en un tiempo de 2.5 horas y (e) corte lateral del diafragma donde se puede observar la estructura

liberada y el diafragma compuesto.

10. En este punto del proceso, la cavidad que se ha formado debajo de diafragma contiene una
doble capa de material dieléctrico compuesto por SisNs y aire de 100 nm y 1.5 pum de espesor,
respectivamente, ver figura 4.23f.

11. El siguiente paso, consiste en sellar herméticamente la cavidad del sensor y encapsular la
bobina multinivel en una sola etapa del proceso de fabricacion. Para este paso, se deposita una
pelicula delgada de PI-2610 por centrifugado a una velocidad de giro de 5000 rpm y se realizan
los pre-curados térmicos a 90°C y 150°C por 90 segundos; en seguida, se realiza el proceso de
curado térmico final a una temperatura de 380°C por un tiempo aproximado de 3 horas, ver
figuras 4.20 y 4.23f.
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(a) (b)
Figura 4.20. (a) Deposito de poliimida 2610 a 5000 rpm y (b) pelicula de poliimida completamente curada y

utilizada como material de recubrimiento para el conjunto de bobinas y encapsulado hermético para el

arreglo de sensores.

12. Una vez depositada la pelicula de PI-2610, se deposita una pelicula de aluminio de 100 nm de
espesor y mediante técnicas de fotolitografia utilizando la mascarilla nimero 6 y realizando
grabado huiimedo en solucion al-etch, se define la forma geométrica de los dispositivos
separados, y el material excedente (poliimida) se elimina mediante grabado seco en plasma de
oxigeno utilizando el sistema de grabado microRIE bajo las siguientes condiciones: una presion
de 400 mTorr, una potencia de 300 Watts y un tiempo aproximado de 4 horas, ver figuras 4.23g.
La figura 4.21, muestra los resultados obtenidos.

Figura 4.21. Etapa de separacion fisica, del médulo implantable y del resto de dispositivos, utilizando la

mascarilla niimero 6.

13. Finalmente, el dispositivo fabricado se desprende del soporte mecanico con movimientos
continuos en agua DI. El objetivo de esta etapa de fabricacion, es obtener un mddulo

implantable completamente flexible, ver figuras 4.22 y 4.23g.



Pagina |62 CAPITULO 4. PROCESO DE FABRICACION

()

e
)

(f) (8) (h)

Figura 4.22.(a) Desprendimeinto del mdédulo implantable del soporte mecanico en agua DI, (b, c)
acercamiento del arreglo de sensores e inductores después del proceso de desprendimiento, (d-h) médulo
implantable despues del proceso completo de fabricacidn, en las cuales se puede observar un dispositivo

completamente flexible y facil de manipular.

La figura 4.23 muestra el corte transversal de los principales pasos del proceso de fabricacion

del médulo implantable.



Pagina 163 CAPITULO 4. PROCESO DE FABRICACION

2 T ©

Substrato flexible Poliimida

|
Substrato flexible
STTE——urrra.

Substrato flexible

I - =]
Poliimida Poliimida
| |

C) Poliimida SisN4 Poliimida Substrato flexible

AEE e § 6

Substrato flexible

_ g | H
Poliimida Poliimida

= N =
d) Poliimida Poliimida . . .
. . . Substrato flexible

Substrato flexible

Figura 4.23. Etapas principales del proceso de fabricacion del médulo implantable.
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CAPITULO 5. CARACTERIZACION

5.1 INTRODUCCION

En este capitulo se presentan los métodos experimentales utilizados en la caracterizacién
eléctrica del sensor de presidon inaldmbrico fabricado. El proceso completo de caracterizacion se
divide en dos etapas: la primera, permite obtener mediciones de resistencia (R), inductancia (L),
factor de calidad (Q) y capacitancia (C) del modulo implantable a nivel oblea; mientras que la
segunda etapa, se centra en el procedimiento experimental desarrollado para obtener mediciones
de capacitancia en un ambiente de presidén controlado, asi como, cuantificar el rendimiento del
enlace de acoplamiento magnético inductivo utilizando aire y tejido bioldgico sintético como medio
de transmision. En esta tltima etapa, se implementa una camara de presiéon y una unidad externa
de lectura para relacionar los cambios de presion aplicada a un valor de capacitancia y los cambios

de capacitancia a una variable eléctrica medible desde el dispositivo lector externo.

5.2 CARACTERIZACION ELECTRICA: ETAPA 1

La caracterizacion eléctrica del sensor de presion inaldmbrico, se llevd a cabo utilizando un
analizador automatico de impedancia PM6303A y un analizador de dispositivos semiconductores
modelo B1500A. Estos equipos, fueron utilizados para obtener mediciones de impedancia,
capacitancia y resistencia eléctrica del mddulo implantable y del dispositivo lector externo. Sin
embargo, para mediciones de resistencia eléctrica en estructuras de prueba y para corroborar
mediciones de resistencia en el conjunto de bobinas se utilizé una fuente Keithley modelo 82-win,

ver figura 5.1

(b)

Figura 5.1. Mediciones eléctricas a nivel oblea del mddulo (a) implantable y (b) externo.
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Los resultados obtenidos, tal como se muestran en la tabla 5.1, ajustaron bien con los calculos
analitico y de simulacion propuestos (ver tablas 3.1 y 3.3), mostrando una variacién promedio del
2% para las mediciones de inductancia y factor de calidad del 4% para las de resistencia eléctrica.
Estas variaciones, se atribuyen principalmente a la interconexion eléctrica entre el dispositivo y el
equipo de medicion, asi como a las variaciones de los pardmetros estructurales en el proceso de

fabricacion.

Tabla 5.1. Parametros medidos del sensor de presion inaldmbrico a nivel oblea.

Resistencia Inductancia Factor de Capacitancia
Estructura .
[Q] [uH] calidad [pFl
Bobina implantable 22520 24.56 uH 12.5 -
Bobina externa 58Q 21.83 uH 334 —
Arreglo de sensores -— — — 7.32 pF

Las mediciones eléctricas realizadas, se complementaron con la caracterizacion de las
estructuras de prueba. A partir de la cuales, fue posible evaluar el modelo analitico y de simulacion
propuesto, principalmente en las bobinas de doble nivel; ademas, de validar el proceso de
fabricacion de doble nivel a partir de mediciones de conductividad. Las estructuras de prueba que

se midieron se muestran en la figura 5.2 y en la tabla 5.2 se presentan los resultados obtenidos.

(d) (e)
Figura 5.2. (a) capacitor fijo de 300 um y (b) suspendido de 555 pm, (c) arreglo de 4 sensores, (d) bobina de

un solo nivel y (e) estructuras para evaluar contacto entre niveles metalico.
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Tabla 5.2. Mediciones eléctricas de las diferentes estructuras de prueba.

Resistencia Inductancia Factor de Capacitancia Conductividad
[Q] [uH] calidad [pF] eléctrica

Estructura

Bobina inferior, h=1.5
pum
Bobina superior, h=1
pm
Capacitor fijo de
300 um
Capacitor suspendido de
300 pm
Capacitor fijo de
500 pm
Capacitor suspendido de
500 um

Arreglo de 4 sensores

71.7 6.18 6.75 - Si

128.1 6.18 4.34 -- Si

- - - 10.37 -

- - - 34.6 -

- - - 5.15 -

_ - - - 24.16 -
suspendidos de 300 um

Arreglo de 4 sensores
' -- -- -- 28.52 --
suspendidos de 500 um

Estructura de contacto 1, )
21.67 -- -- - Si
w =100 um, I =28 mm

Estructura de contacto 2, )
3.84 - - - Si
w =100 um, I =4 mm

Estructura de contacto 3, .
21.89 -- - - Si
w =100 um, 1 =17 mm

Estructura de contacto 4, .
22,6 - - - Si
w =100 pm, 1 =17 mm

A partir de los resultados anteriores, es posible garantizar que la bobina de dos niveles
efectivamente permite obtener altos valores de inductancia y factor de calidad en comparacion con
su contraparte convencional, observandose un incremento de hasta un 60% en la eficiencia de la
bobina. También, garantiza que el analisis matematico propuesto permite evaluar de manera
efectiva y precisa este tipo de inductores multinivel. En cuanto a los sensores de presion TMCPS,
la caracterizacidn eléctrica permite verificar que ambas estructuras, de 300 pum y 500 pm fabricadas
de manera separada en el chip, proporcionan los valores calculados/simulados en condiciones
mecanicas de contacto y con el diafragma suspendido, y se asegura que las mediciones en los
arreglos de sensores corresponden a la suma de las capacitancias individuales en funcién al nimero

de elementos capacitivos interconectados.
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5.3 CARACTERIZACION ELECTRICA: ETAPA 2

5.3.1 Sistema de caracterizacion de presion

La respuesta en capacitancia del arreglo de sensores en funcion de la presion aplicada, se midié
utilizando un sistema de caracterizacion de presién andlogo presentado en la referencia [52]. Este
sistema, compuesto por un controlador volumétrico de presion de la marca HEISE HVC-1000 y un
mandmetro digital de la marca OMEGA, inicialmente carecia de una cdmara de presion adecuada,
por lo cual, se construyd una nueva camara de presion utilizando un recipiente de vidrio de 2 mm
de espesor, el cual, contaba con una tapa de aluminio, ver figura 5.3a. La tapa del recipiente se
perfor6 con cuatro orificios de 8 mm de didmetro, dos de ellos de adaptados con conectores tipo
BNC para realizar las mediciones correspondientes; en otro de ellos se puso una llave de alivio
para liberar la presion interna y en el ultimo orificio, se colocé una maguera de plastico como
entrada para la linea de gas para presurizar la cAmara.

En este disefio, los cuatro conectores se fijaron con tuercas a presion y se sellaron con materiales
adheribles, entre ellos plastilina epdxica y silicon RTV-34. Ademas, para evitar sellar la cAmara de
presion de manera permanente y con ello, poder montar el sensor de presion en su interior, se
utilizé una cinta de teflon industrial de %2" que la mantiene completamente sellada y una cinta de
tela que sujeta fuertemente la tapa e impide su movilidad. La figura 5.3, muestra los resultados de

fabricacion de la cdmara de presion.

(b)

Figura 5.3. (a) Camara de presién a base de un recipiente de vidrio y (b) tapa de aluminio con sus cuatro

conectores herméticos.

El sistema completo de caracterizacion de presion, incluyendo el controlador volumétrico de
presioén, el mandmetro digital, la cAmara de presion y la linea de gas de Nitrogeno (N), se muestra

en la figura 5.4.
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Figura 5.4 Sistema de presion para la caracterizacion del arreglo de sensores TMCPS.

Para continuar con la caracterizacion del mddulo implantable, fue necesario alambrar las
terminales del arreglo de sensores y del conjunto de bobinas a un sistema de montaje. Para esta
etapa, se disefid una placa de circuito impreso con lineas y puertos de interconexion, tal como se
muestran en las figuras 5.5a y 5.5b. Posteriormente, el dispositivo implantable fabricado se adhiere
a la placa disenada utilizando pegamento cianocrilato y los pads de las estructuras se alambran con

hilo de aluminio de 1.5 um de didmetro, ver figura 5.5c.

(b)

Figura 5.5. (a, b) Médulo implantable adherido a una placa de circuito impreso y (c) proceso de alambrado

realizado en area de pruebas del laboratorio de Microelectrénica del INAOE.

Después de alambrar el dispositivo implantable, se realizan pruebas de hermeticidad para
asegurar que la cdmara no presente fugas. Para esto, se fija una presion alta en la cdmara (290
mmHg) y se deja por un tiempo prolongado para evaluar la estabilidad de la presiéon. Para un
tiempo de dos horas, se obtuvo una variacion de aproximadamente 20 mmHg, por lo cual, se
asegura asi que para tiempos cortos de medicion los valores de capacitancia en funcion de la

presion seran confiables, ver figura 5.6.
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(b)
Figura 5.6. (a) Manometro con presion inicial de 290 mmHg y (b) mandmetro con presiéon de 270 mmHg

después de dos horas en la cdmara de presion.

Una vez probada la hermeticidad y estabilidad de la cdAmara de presion, se coloca en el interior
de la cdmara el modulo implantable alambrado y los puertos de interconexion se conectan a las
terminales de los conectores BNC para poder registrar los valores de capacitancia en el exterior de
la cdmara, ver figura 5.7a. Las mediciones, se realizan para un barrido de presion de 0 a 300 mmHg
con pasos entre cada medicién de 10 mmHg y utilizando Nitrégeno como gas de presurizado. Los
resultados experimentales se muestran en la figura 5.7.

30 |—e— Capacitancia medida|

281 o-o-o"".‘...
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......o

ad

15- Py

10+

Capacitancia, C [pF]
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Presion, P [mmHg]

(a) (b)
Figura 5.7. (a) Modulo implantable dentro de la cdmara de presién y (b) valores de capacitancia medidos en

funcién a la presion aplicada.

A partir de la gréfica anterior, se puede observar un incremento en la capacitancia inicial (sin
presién) en funcion a la presion aplicada, lo cual, nos indica que el arreglo de sensores TMCPS
fabricados funcionan de manera adecuada. No obstante, los resultados obtenidos son menores a
los simulados, principalmente para valores altos de presion; es decir, se midid una capacitancia

maxima de 25.4 pF para una presion aplicada de 300 mmHg, mientras que el valor simulado a la
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misma presion de operacion fue de 33.7 pF. Esta diferencia en las mediciones, se puede atribuir a
dos factores: el primero, a las variaciones estructurales entre el diseno y los resultados de
fabricacion y el segundo, a las fugas de presion presentes en la cdmara implementada.

Por otro lado, el comportamiento observado en las estructuras capacitivas, demuestran que el
proceso de liberacion mecanica del arreglo de sensores resulto ser eficaz, ya que, se comprueba la
flexibilidad mecanica del diafragma al obtenerse un cambio proporcional de capacitancia en

funcién a la presién aplicada.

5.3.2 Interfaz electronica del sistema y su acoplamiento magnético

Como método de lectura externo para recibir y transmitir datos se propone el uso de una
variacion de un circuito puente Maxwell- Wien, ver figura 3.3. En este disefio, el voltaje entre las
terminales del circuito puente sera igual a cero cuando el circuito se encuentre en equilibrio; sin
embargo, fuera de equilibrio (esta condicion se logra cambiando alguna variable eléctrica) el voltaje
entre las terminales sera diferente de cero y dependiente de la distancia entre las bobinas y de la
presioén aplicada, ver ecuacion 3.3. Los resultados de simulacion para el circuito equilibrado y fuera
de equilibrio, se muestran en la figura 5.8, a partir de los cuales, podemos observar un cambio de
voltaje en el circuito puente al cambiar el valor de la inductancia (L,) en el dispositivo lector

externo.

R2 R2

45

6.8pF 10pF

°ol2

21.24uH
~ =

e L2
21.24uH

L1

21.24uH

(a) (b)
Figura 5.8. Puente Maxwell-Wien (a) en equilibrio, V=0V y (b) fuera de equilibrio V = 0.88 V. Disefio
realizado en PROTEUS DESIGN SUITE v8.1.

El circuito puente propuesto, se fabricé sobre una placa de circuito impreso utilizando
resistores y capacitores variables y un inductor planar con las mismas caracteristicas que la bobina
externa para facilitar el equilibrio del circuito, ver figura 5.9a. Ademas, para facilitar la
manipulacion de los moédulos externo e interno se disené e imprimié una estructura sélida en 3D,

la cual, permite variar la distancia de separacion entre las bobinas e implementar tejido bioldgico
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sintético como medio de transmision, ver figura 5.9b. La figura 5.9c, muestra la configuracion de
prueba utilizada para la caracterizacion inductiva del sistema IPT disefiado. De acuerdo a esta
configuracion, el circuito puente es alimentado con una onda sinusoidal a una frecuencia de 13.56
MHz y un voltaje pico a pico de 5 voltios utilizando un generador de onda arbitraria 331204, y la
sefial de salida eléctrica se mide con un osciloscopio Tektronix modelo TDS2010. El circuito y los
equipos de medicion y alimentacion, se interconectan a través de conectores SMA y cables de bajo

ruido para evitar la pérdida y degradacion de las sefiales de entrada y de salida.

@ | - ®)

Figura 5.9. (a) Circuito puente, (b) estructura 3D con las bobinas y tejido bioldgico montado, (c)

configuracion de prueba.

Una vez interconectado el circuito puente y en ausencia del médulo implantable, el circuito se
equilibra modificando los valores de los capacitores y resistores variables hasta medir un voltaje
de salida (V,,¢) aproximado a 0 voltios. Después, la bobina implantable se coloca paralela frente a
la bobina del mddulo externo y se inician las mediciones de voltaje inducido V; para diferentes
distancias de separacion entre las bobinas, comenzando a 2 mm y terminando en 5 cm. Para fines
de comparacion, hemos elegido aire y un tejido bioldgico sintético como nticleo magnético. Con

respecto al tejido sintético, se utiliza un modelo Phantom compuesto por piel de cerdo y Agar, que
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se aproxima en grosor y composicion al tejido humano. La figura 5.10, muestra las variaciones de

V; medidas en la bobina interna, en funcién a la distancia de separacion (el nicleo magnético).
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Figura 5.10. (a) Voltaje inducido en funcién a la distancia de separacion a través de (a) aire y (b) tejido

bioldgico sintético.

De acuerdo con los resultados experimentales, el V; muestra una magnitud excelente alrededor
del grosor del nuicleo magnético propuesto, esta sefial aparece gradual y lineal alrededor de este
punto, si esta distancia aumenta hasta 7 cm, la sefal tiende a desaparecer de forma monotdnica.
Para distancias superiores a 8 cm, el acoplamiento magnético es practicamente cero. Al comprar
las magnitudes para el acoplamiento magnético a través de aire y tejido bioldgico sintético, se
observa que el V; es ligeramente mayor a través del tejido bioldgico. Este comportamiento se debe
principalmente a cierto confinamiento del campo magnético a través de este nicleo solido. A través
del aire, las lineas magnéticas se transmiten en todas direcciones, mientras que, en el tejido
bioldgico las lineas se distribuyen hacia la bobina implantable, este comportamiento se ilustra en
la figura 3.26, del capitulo 3.

Como ya se menciono, los cambios en el arreglo de sensores TMCPS (C) cambian la frecuencia
de resonancia del dispositivo implantable. Dichos cambios se reflejan en el V,,,; medido entre las
terminales B y C del circuito puente Maxwell-Wien. De acuerdo con lo anterior, la caracterizacién
del voltaje de salida (V,,) se realizd aplicando cambios en la capacitancia (C) y la frecuencia de
operacion (f) en el conjunto implantable. Esta caracterizacion, se realizd para diferentes distancias
de separacion entre las bobinas, y adicionalmente aire y tejido biologico sintético se usaron como
nucleo magnético.

La figura 5.11, muestra el V,,, experimental en funcién de la f y Cs. Los resultados
experimentales, fueron muy similares en ambas alternativas de niicleo magnético, por lo tanto, solo
se presentan los resultados del acoplamiento magnético a través de tejido bioldgico. Este
comportamiento se debe a que V,,+ solo cambia con la f y el factor de acoplamiento, por lo tanto,

el valor de V,,,; no se ve afectado por el voltaje inducido, V;.
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Figura 5.11. Voltaje de salida experimental V,,,; en funcion de la capacitancia y la frecuencia de operacion
en el conjunto implantable, utilizando un tejido sintético como niicleo magnético.

De los resultados anteriores, especificamente para la curva que representa la distancia de
separacion entre las bobinas de 3. 5 cm, se observa una variacion en el voltaje de salida (Vou) de 502
mV a 536 mV, esta variacion en el voltaje de salida medido en el circuito puente indican que para
cada valor de capacitancia es posible asociar un valor de voltaje de salida. Para observar mejor este
comportamiento, obtenernos la curva Presion—voltaje de salida del sensor inalambrico, a partir del
cual, podemos observar que efectivamente para cada valor de presion existe un valor de Vout
medido en el circuito puente, ver figura 5.12. De acuerdo a estos resultados, podemos concluir que
la unidad externa de lectura propuesta es un sistema exitoso capaz de relacionar un cambio de

presion en el medio bioldgico a una variable eléctrica medible desde el dispositivo lector externo.
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Figura 5.12. Curva Presién - Voltaje de salida del sensor de presién inalambrico.
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Debido a que el sensor de presion fue disefiado para el monitoreo continuo de la presion
ventricular, es necesario analizar el rendimiento del sistema IPT en condiciones de desalineacién.
Esto se debe a que el ventriculo izquierdo conduce un flujo sanguineo continuo y turbulento. Por
lo tanto, puede producirse una cierta desalineacion entre los ejes transversales de ambas bobinas.
La caracterizacion del posible desacoplamiento entre las bobinas se llevé a cabo desplazando los
ejes transversales en distancias (Z) de 0 cm a 8 cm en pasos de 0.5 cm. Para cada paso de
desalineacion se midio el V; utilizando aire y tejido bioldgico sintético como medio de transmision.

La figura 5.13, muestra los resultados obtenidos.
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Figura 5.13. Caracterizacion de voltaje inducido bajo desalineacion transversal, para diferentes distancias

de radiacién (X), a través de (a) aire y (b) tejido bioldgico sintético.

La magnitud de esta desalineacion transversal entre las bobinas afecta el rendimiento del
sistema IPT. Para desplazamientos inferiores a 3.5 cm, el impacto de desalineacion es muy bajo
para la respuesta del sistema, ya que se obtiene un V; significativo para alimentar el arreglo
capacitivo y generar una respuesta electromagnética. Sin embargo, para un desplazamiento
adicional, la desalineacion juega un papel importante, ya que la sefial reducida del V; puede
confundirse con la sefial de referencia del equipo de medicion, que es aproximadamente 20 mV.
Por lo tanto, se concluye que este sistema IPT puede transmitir y recibir datos a través de dos
bobinas bajo una desalineacion transversal no mayor a 3.5 cm. Se considera que este conjunto de
resultados experimentales, son bastante relevantes para este proyecto doctoral. Sobre esta tltima
seccion de caracterizacion electromagnética, los resultados son material de un tercer articulo

enviado recientemente a una revista de circulacién internacional.
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CAPITULO 6. CONCLUSIONES

6.1 CONCLUSIONES

En este proyecto de tesis doctoral se establecio el objetivo de disenar y fabricar un sistema de
transferencia de potencia inalambrico (IPT) para suministrar energia a un arreglo sensor de presion
capacitivo, con la posibilidad de implantarse en el ventriculo izquierdo (VI) de personas con
severos problemas cardiacos. Partiendo de la hipodtesis: el monitoreo continuo de la presiéon
ventricular, permitira comprender la evoluciéon de una serie de enfermedades, incluyendo:
insuficiencia cardiaca, accidentes cerebrovasculares, falla renal e hipertension; los principales
resultados de esta propuesta de investigacion y desarrollo tecnoldgico, permiten presentar las
siguientes conclusiones:

1. Se presenta el disefio completo de un sistema sensor de presion cardiaca, el cual se propone
implantar en el ventriculo izquierdo, con funcionamiento inalambrico, en comunicaciéon con un
modulo externo de control.

2. Como elemento central se propone el disefio de un nuevo esquema integrado de sensores capaz
de medir de manera continua la presiéon ventricular.

3. El disefio novedoso del sensor implantable, estd integrado por estructuras capacitivas e

inductivas, las cuales son definidas sobre un mismo substrato flexible, evitando conexiones de
tipo hibrido y combinando dos tipos de tecnologia de fabricacion: micromaquinado de
superficie y electrdnica flexible.

4. El arreglo de dos sensores capacitivos, se disend utilizando un diafragma compuesto de
aluminio/poliimida, donde su estructura y su interconexion paralela estdn dispuestas para
cubrir el amplio rango de presion del ventriculo izquierdo (VI), que es una contribucion clave
de este trabajo.

5. De acuerdo a la anatomia del VI, se disefié un circuito con una bobina interna de dos niveles
(el elemento de mayor area, con enfoque 3D) para optimizar los pardametros de inductancia (L)
y factor de calidad (Q) en un area fisica reducida. El desempetio de la bobina planar de doble
capa permite obtener mejores caracteristicas para la eficiencia de transmision de potencia (PTE).

6. El sistema sensor, se modelo utilizando los softwares Comsol Multiphysics, CoventorWare y
ANSYS HESS. Los resultados obtenidos, se concluyen con las siguientes figuras de mérito: un
rango de presion dindmico y completo de 0 a 300 mmHg operando a una frecuencia de 5.2 MHz
a 13.56 MHz, una PTE méaxima del 94% bajo el régimen de frecuencia mas alto y una tasa de
absorcion especifica (SAR) menor a 1.6 W/Kg. Por lo cual, esta propuesta cumple con el rango
completo de presion diastolica y sistdlica desarrollados por el VI y satisface las pautas de
seguridad de la norma IEEE C95.1, lo que sugiere que el sistema IPT puede implantarse de
manera segura en el medio bioldgico sin provocar dafos por calentamiento o radiacion.

Ademas, debido a la alta PTE del sistema, principalmente debido a la combinacion de altos
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10.

11.

12.

13.

valores de L y Q, este nuevo enfoque de transmision bidireccional puede destacar y podria
utilizarse en otras aplicaciones médicas.

En cuanto a la fabricacion del mdédulo implantable, se adaptd la tecnologia PolyMEMS
INAOE®, para fabricar diafragmas con una técnica basada en aluminio y poliimida, que
permite obtener ergonomia, robustez, reproducibilidad y factibilidad tecnoldgica. El substrato
y recubrimiento de poliimida, aseguran la biocompatibilidad y también ofrece un
procedimiento de implantacion minimamente invasivo.

El proceso de fabricacion del sistema sensor, considera dos métodos distintos de fabricacion. El
primero consiste en un enfoque de fabricacion estdndar sobre placas de circuito impreso FR-4
para la manufactura del mddulo lector externo, mientras que el mdédulo implantable se
desarrolla tomando en cuenta un enfoque de fabricacion monolitico de pelicula delgada,
caracterizado por procesamientos a bajas temperaturas y el uso de materiales biocompatibles,
como la tecnologia PolyMEMS INAOE®, pero estas nuevas estructuras podrian fabricarse
utilizando alguna otra tecnologia si cumple con los parametros microelectromecanicos.

El enfoque de fabricacion monolitico de pelicula delgada propuesto, es el tinico en su tipo en
integrar sensores capacitivos y un conjunto de bobinas de doble nivel en el mismo substrato
organico sin la necesidad de un proceso de unién de tipo hibrido. De esta manera, es posible
maximizar el espacio reducido asignado al sistema, y obtener un dispositivo implantable
completamente flexible, biocompatible, robusto y suficientemente miniaturizado.

En cuanto a la caracterizacion eléctrica de los dispositivos, los resultados ajustaron bien el
comportamiento simulado, mostrando una variaciéon promedio del 2% para las mediciones de
inductancia y factor de calidad y del 4% para los valores de resistencia eléctrica.

Las mediciones experimentales de capacitancia presentan respuesta en funcion a la presion
aplicada, conforme a las tolerancias en el disefio y el sistema de caracterizacion implementado.
Sin embargo, la variacion es aceptable y permiten evaluar el funcionamiento adecuado del
arreglo de sensores fabricados, comprobandose la liberaciéon mecdnica de las estructuras
capacitivas.

Los resultados experimentales del sistema de acoplamiento magnético a través de tejido
bioldgico sintético; demuestran una magnitud excelente en el voltaje inducido para distancias
entre las bobinas de 2 mm a 5 cm, para distancias superiores la sefial tiende a desaparecer de
forma monotona, lo cual es esperable. En el caso, de la desalineacién lateral, en el estudio se
concluye que el sistema IPT puede transmitir y recibir datos a través de las bobinas bajo una
desalineacion lateral no mayor a 3.5 cm, cumpliendo asi con otro aspecto de gran estabilidad
funcional.

En resumen, la interfaz electronica propuesta, permitié transmitir de manera efectiva los
cambios de capacitancia, en el conjunto implantable, a una variable eléctrica mesurable desde

el dispositivo lector externo.
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14. Finalmente, debido a las caracteristicas de disefio y fabricacion este sistema sensor también
puede adaptarse para medir la presion en diferentes drganos, tales como la aorta, la arteria

pulmonar, los ojos y la vejiga urinaria.

6.2 RESULTADOS DE INVESTIGACION

Los resultados obtenidos durante el desarrollo de este proyecto de tesis doctoral, han sido
presentados en 13 congresos nacionales, 1 congreso internacional, se ha publicado en 2
proceedings, 2 articulos cuartil 2, se obtuvo el reconocimiento “Award for best poster” por la
sociedad Mexicana de Ciencia y Tecnologia de Superficies y Materiales A.C, se han impartido
platicas de divulgacion y se present6 un extenso para su publicacion en el libro avance de la ciencia

en México. A continuacion, se presenta una lista de las actividades antes mencionadas:

6.2.1 Participacion a congresos

Nombre del congreso: XXV international materials research congress

Titulo del trabajo: Fabrication and characterization of microelectrode array on flexible substrates for electrical
stimulation of the cornea

Fecha: 14 de Agosto del 2016 Pais: México

Nombre del congreso: IX international conference on surfaces, materials and vacuum

Titulo del trabajo: Flexible electronics for medical applications

Fecha: 26 de septiembre del 2016 Pais: México

Nombre del congreso:  XIV encuentro participacién de la mujer en la ciencia

Titulo del trabajo: Desarrollo de microelectrodos flexibles para la estimulacion eléctrica de la cornea

Fecha: 23 de Marzo del 2017 Pais: México

Nombre del congreso: Congreso estudiantil INAOE 2017

Titulo del trabajo: Disefio de un sensor de presion inalambrico para el monitoreo continuo de la presién
sanguinea

Fecha: 11 de mayo del 2017 Pais: México

Nombre del congreso:  XXVI international materials research congress

Titulo del trabajo: Design of a wireless pressure sensor for continuous monitoring of blood pressure

Fecha: 20 de Agosto del 2017 Pais: México

Nombre del congreso: X international conference on surfaces, materials and vacuum

Titulo del trabajo: Design of a wireless TMCPS sensor to measure blood pressure in the left ventricle

Fecha: 25 de septiembre del 2017 Pais: México

Nombre del congreso: IX congreso nacional de tecnologia aplicada a ciencias de la salud

Titulo del trabajo: Design of a wireless sensor to measure blood pressure into the left ventricle

Fecha: 14 de junio del 2018 Pais: México

Nombre del congreso:  7th simposio de ingenierias

Titulo del trabajo: Disefio de un sensor inaldambrico implantable para mediciones de presion in-vivo

Tipo: Conferencia magistral

Fecha: 10 de septiembre del 2018 Pais: México

Nombre del congreso: Xl international conference on surfaces, materials and vacuum
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7th international symposium on sensor science

Integrated bidirectional inductive- array design for power transfer in implantable BioMEMS

09 de mayo del 2019 Pais: Italia

X congreso nacional de tecnologia aplicada a ciencias de la salud

Disefio de un arreglo inductivo bidireccional para la transferencia de potencia en
dispositivos médicos implantables
13 de junio del 2019 Pais: México
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13 de junio del 2019 Pais: México

6.2.2 Articulos publicados

Afo de publicacion:
Titulo del articulo:

Autores:

Ano de publicacion:
Titulo de articulo:

Autores:

Ano de la publicacién
Titulo de articulo:

Autores:

Afo de la publicacion

Titulo de articulo:

Autores:
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APENDICE A: POLIIMIDA (PI)

A.1 INTRODUCCION

Las poliimidas representan un punto de referencia para los polimeros de alto rendimiento sobre
la base de una notable coleccion de caracteristicas valiosas y vias de produccion accesibles y, por
lo tanto, han suscitado una gran atenciéon del campo médico cada vez mds exigente. Sus
caracteristicas, las hacen adecuadas para su uso en entornos hostiles y para la esterilizacion
mediante métodos agresivos, como lo solicitan la mayoria de las aplicaciones médicas. Incluso,
generalmente, las poliimidas se consideran “biocompatibles”. Sin embargo, se necesita un analisis
adecuado y una comprension de su biocompatibilidad y uso seguro en sistemas bioldgicos. Este
apéndice, aborda la caracterizacion de la poliimida 2611 para su uso como substrato flexible y de
la poliimida 2610 como material de recubrimiento, por lo tanto, considera (i) técnica de depdsito,
(ii) espesores, (iii) tasa de grabado, (iv) composicién quimica y, por ultimo, pero no menos

importante, (v) evaluacion de compatibilidad in-vitro.

A.2 CARACTERIZACION DE LA POLIIMIDA

El proceso de depdsito de la poliimida (PI) se realiza por la técnica de spin coating o
centrifugado, donde la velocidad y el tiempo de giro determinan el espesor de la pelicula y el
tiempo de grabado, ver figura A.1. En el caso del sensor de presion inaldambrico, el proceso de
fabricacion se realiza sobre obleas de 4 pulgadas, por lo cual, la técnica de depdsito de la PI se
realiza en un proceso a pasos, es decir, a velocidades crecientes hasta alcanzar la uniformidad de

la pelicula a la velocidad de giro establecida.
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Figura A.1. (a) Espesor y (b) tasa de grabado de la P12610 y 2611 en funcidn a la velocidad de giro de

deposito.
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El paso de preparacion mas importante en una pelicula de poliimida, es la imidizaciéon del
material. Esto generalmente se realiza curando la pelicula a temperaturas que oscilan entre 150 y
400°C, dependiendo de la estructura o de las exigencias de la aplicacion. La temperatura de curado
puede tener una influencia importante en la adhesion, estabilidad y composicion quimica de la
pelicula depositada. En el caso de la poliimida 2610 y 2611 de HD Microsystem, el precursor de
acido polidmico (PAA) se encuentra disuelto en un solvente dipolar basado en N-metil-2-
pirolidona (NMP), elemento de caracteristicas toxicas, por lo cual, para su uso en aplicaciones
médicas, se requiere de un tratamiento térmico que permita evaporar la mayor cantidad del
solvente.

De acuerdo a lo anterior, la temperatura y el tiempo de curado térmico para ambas poliimidas,
se define a partir de la composicién quimica de las peliculas de poliimida después del curado
térmico y considerando las siguientes caracteristicas: (i) el mismo curado térmico para ambas
poliimidas, (ii) la minima presencia de NMP vy (iii) la integridad fisica de las estructuras. Un mal
curado térmico, conlleva a peliculas llenas de defectos e inseguras para su uso en medios
bioldgicos. La figura A.2a, muestra la curva de curado térmico propuesto y la figura A.2b la

superficie de la pelicula de poliimida obtenida a partir de la curva propuesta.
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Figura A.2. (a) curva de curado térmico para la PI-2610 y 2611; (b) pelicula de poliimida después del

proceso del curado térmico.

La composicion quimica de la poliimida, se evaltia a partir de pruebas de absorcién quimica
con analisis de espectroscopia infrarroja (FTIR) para evaluar el nivel de NMP presente en la pelicula
depositada. La figura A.3 muestra una comparacion entre diferentes procesos de curado térmico.
A partir de los cuales, podemos observar que el tratamiento térmico a la temperatura de 380°C,
mejora la imidizacion del material, ya que, no solo presenta una baja absorcion de la longitud de
onda del compuesto solvente, en comparacion con las otras dos temperaturas propuestas (300 y

350°C), sino, que al mismo tiempo mejora el grado de absorcion de la longitud de onda asociadas
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a los compuestos de interés: amida I, amida II y amida III. Es importante mencionar que la
poliimida no puede someterse a temperaturas mayores de 400°C, por lo cual, un tratamiento

térmico mayor al propuesto no es adecuado para el material.
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Figura A.3. Analisis de FTIR para la poliimida (a) 2610 y (b) 2611.

Una de las caracteristicas principales de las peliculas de poliimida, es su baja adherencia hacia
otros materiales, principalmente metdlicos; por lo cual, es necesario modificar su superficie para
mejorar el drea de adherencia. Para esta etapa, se propone erosionar la superficie de la poliimida
con iones reactivos de ozono en tiempos cortos de grabado. Los resultados obtenidos, utilizando el
sistema de grabado microRIE, una presion de oxigeno de 400 mTorr y una potencia de 300 Watts,

se muestra en la figura A 4.
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Figura A.4. Relacion entre la rugosidad promedio y el tiempo de desgaste por iones reactivos de ozono.
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A partir de los resultados anteriores, podemos observar que la rugosidad de la superficie de la
poliimida incrementa aproximadamente 0.2 nm cada 15 segundos de grabado. Sin embargo, este
comportamiento ocurre inicamente para los tiempos de 15 y 30 segundos, para tiempos de erosion
mayor el cambio en la rugosidad no es significativo. Este comportamiento se debe a que a tiempos
cortos de grabado el equipo crea picos y valles sobre la superficie de la poliimida; pero para
continuar con el proceso de grabado planariza la superficie. De acuerdo a lo anterior,
determinamos que el tiempo de erosién optimo en el proceso de fabricacion del sensor de presion
inaldmbrico es de 30 segundos; sin embargo, en otros procesos de fabricacion este tiempo
dependera del grosor de la pelicula subsecuente. La figura A.5, muestra una imagen en 3D de la
superficie de la pelicula de poliimida erosionada a diferentes tiempos de grabado.
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Figura A.5. (a) Superficie de la poliimida 2611 sin erosionar y erosionada en un tiempo de (a) 15, (b) 30
y (c) 45 segundos.
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Una vez caracterizadas las etapas de proceso de la poliimida 2610 y 2611 en la fabricacion del
sensor, es necesario realizar pruebas adicionales de biocompatibilidad para asegurar su uso en
medios bioldgicos. En esta etapa de caracterizacidn, se pretende crecer un tipo especifico de células
sobre estructuras de poliimida, poliimida/aluminio y poliimida/aluminio/poliimida, con la
finalidad de comparar el crecimiento celular en las diferentes estructuras y evaluar la porosidad
del material. Para esta etapa, se disefian dos mascarillas, el primer nivel define el substrato y el
recubrimiento de poliimida; y el segundo nivel el patrén geométrico de las estructuras de aluminio.

La figura A.6, muestra el disefio propuesto y la figura A.7 las estructuras fabricadas.
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Figura A.6. Disefo del Layout para pruebas de biocompatibilidad.
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Figura A.7. Estructuras fabricadas para pruebas de biocompatibilidad.

Las pruebas de cultivo celular, se llevaran a cabo utilizando pozos de cultivo de 1 mm de
didmetro, solucién bobina y células procariotas y eucariotas, ver figura A.8. Actualmente, estas
pruebas in-vitro se encuentran en proceso y se llevan a cabo en las instalaciones de la Asociacién
Para Evitar la Ceguera (APEC) como parte de una colaboracion interinstitucional. El objetivo, es
observar el crecimiento celular sobre estructuras unicamente de poliimida y sobre

poliimida/aluminio/poliimida para garantizar la biocompatibilidad del arreglo de materiales
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propuestos al realizar una comparacion con el crecimiento nulo en las estructuras expuesta de

aluminio.

(b) (d)

Figura A.8. Estructuras de poliimida, poliimida/aluminio y poliimida/aluminio/poliimida (a, b) dentro de

]

los pozos de cultivo celular y (c, d) acercamiento de las diferentes estructuras.
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