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RESUMEN

El desarrollo de instrumentación biomédica se ha vuelto cada vez más relevante, es-

pecialmente en los entornos hospitalarios, donde estos instrumentos hacen posible el

monitoreo constante de los pacientes y permiten un fácil acceso a su historial clínico. En

este contexto, los dispositivos portátiles presentan grandes ventajas al permitir el moni-

toreo de múltiples variables fisiológicas sin que el paciente permanezca en el hospital.

Uno de los principales desafíos para este tipo de dispositivos es el creciente interés por

el monitoreo de señales biológicas que permitan diagnosticar o dar seguimiento a con-

diciones crónicas silenciosas tales como enfermedades renales, diabetes, hipertensión y

enfermedades del corazón. Siendo las cardiopatías la causa de número uno de muerte

en el mundo para paises desarrollados y subdesarrollados.

Este trabajo de tesis presenta el diseño e implementación a nivel integrado de un

sistema de evaluación de señales provenientes de un electrocardiograma (ECG) para la

detección de isquemia cardíaca orientado a sistemas portables. El sistema se divide en

dos partes; un convertidor Analógico Digital de aproximaciones sucesivas de 14 bits y

un clasificador de latidos isquémicos y no isquémicos. El convertidor analógico digital

SAR por sus siglas en inglés Successive Approximation Register se diseñó en la tecnología

CMOS de UMC180 nm. El diseño considera los beneficios de un circuito ADC totalmente

diferencial para simplificar los pasos lógicos para calcular la conversión de datos. El SAR

ADC propuesto incorpora el diseño de un comparador robusto a variaciones de proce-

so y temperatura, logrando un número efectivo de 14,07 bits con una figura de mérito

de Walden de 7,04 fJ/conversion step para aplicaciones biomédicas. Por su parte el algo-

ritmo de clasificación del sistema de evaluación propuesto se centra en diferenciar los
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latidos cardíacos isquémicos de los no isquémicos en función de los métodos y técni-

cas propuestas por médicos especialistas en el diagnóstico de isquemia cardíaca. Estos

métodos y técnicas son implementadas a travéz de lógica difusa. El algoritmo de clasi-

ficación se describió con una resolución de 8 bits y una de 14 bits mediante el lenguaje

VHDL - VHSIC (Very High Speed Integrated Circuits) Hardware Description Language. El

sistema propuesto se verificó con 86 grabaciones de electrocardiogramas de 80 sujetos

humanos, que exhiben una variedad de eventos en el segmento ST e incluyen episodios

isquémicos y no isquémicos obtenidos de la base de datos Long-Term ST Database de

Physionet. El algoritmo de clasificación con una resolución de 8 bits que fue manufac-

turado en una tecnología UMC180nm, muestra una sensibilidad (% Se) de 96.43% y una

especificidad (% Sp) de 96.88%. Mientras que la simulación con una resolución de 14

bits presenta una sensibilidad es de 98.7% y una especificidad de 97.23%. Ambos algo-

ritmos fueron implementados a nivel integrado a través de síntesis digital en un proceso

UMC180 nm.
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INTRODUCCIÓN

El propósito de los sistemas electrónicos orientados a la asistencia de pacientes con

enfermedades cardíacas es monitorear el estado del corazón con un impacto mínimo

en las actividades diarias. La viabilidad de estos sistemas depende de que los sistemas

que realizan la adquisición, digitalización y el procesamiento de las señales posean un

bajo consumo de energético y una integración de circuitos a muy gran escala. En las úl-

timas décadas, dentro de las enfermedades cardiovasculares, la Isquémica Cardiaca es

una de la enfermedades con mayor taza de mortalidad en el mundo en países desarro-

llados y subdesarrollados [1]. La Isquémica Cardiaca es un padecimiento que reduce el

flujo sanguíneo al corazón provocando que una parte del músculo reciba menos oxí-

geno y muera. Lamentablemente la isquemia cardiaca es asintomática, lo que dificulta

el diagnóstico en las primeras etapas.

El ECG es un examen de suma importancia para la detección de la Isquémica Car-

diaca. Según los informes médicos, el cambio en el segmento ST del ECG es una pista de

eventos cardíacos isquémicos, así como el nivel de riesgo. La dificultad de esta estrategia

es que el segmento ST también cambia en otras condiciones no isquémicas. Ésta es la

principal motivación para incluir otras variables fisiológicas en el diagnóstico, sin em-

bargo, para un dispositivo portátil de detección automática de isquemia la inclusión de

otras variables fisiológicas implica el aumento significativo de los recursos del sistema

para el procesamiento. El bloque con mayor complejidad en un algoritmo de detección

1



2 1.1. DIAGNÓSTICO DE LA CARDIOPATÍA ISQUÉMICA

de isquemia es la clasificación de latidos isquémicos y no isquémicos. En la literatura,

algunos trabajos han publicado algoritmos de alto rendimiento que distinguen entre la-

tidos de ECG isquémicos y no isquémicos de pacientes con Isquémica Cardiaca. Sin em-

bargo, las soluciones actuales se dirigen a aplicaciones informáticas donde el sistema de

procesamiento de señales requiere algoritmos complicados que no son compatibles con

la portabilidad.

Este trabajo de tesis presenta un algoritmo de clasificación de latidos isquémicos y no

isquémicos basado en el ECG en tiempo real totalmente integrado para reducir el con-

sumo de área y de potencia. El algoritmo esta diseñado y verificado con la base de datos

de superficie de ECG de Physionet que incluye eventos no isquémicos. El algoritmo pro-

puesto está descrito mediante el leguaje VHDL (Very Large Hadware Description Lan-

guage). A través del flujo de diseño digital integrado se realizó la implementación física.

Adicionalmente se incluye el diseño de un convertidor de datos ADC SAR con una resolu-

ción de 14 bits. El convertidor ADC SAR y el algoritmo clasificador conforman el circuito

integrado de aplicación específica (ASIC) propuesto. El diseño considera una tecnología

CMOS UMC180nm.

1.1. Diagnóstico de la Cardiopatía Isquémica

En los últimos 10 años tal y como se observa en la Figura 1.1, la cardiopatía isquémica

ha sido la primera causa de mortalidad en el mundo, responsable de más de 9 millones

de muertes en 2016 [1]. En general las muertes por cardiopatía isquémica han aumen-

tado en más de 1,2 millones, el mayor aumento en cualquier grupo de ingresos en tér-

minos de número absoluto de fallecimientos por esta causa. En México, las defunciones

causadas por enfermedades del corazón han ocupado el primer lugar entre las principa-

les causas durante varios años, las enfermedades isquémicas del corazón presentan una

alta incidencia entre la población que fallece a partir de los 45 años.

La cardiopatía isquémica, isquemia cardíaca o enfermedad coronaria se presenta

2



CAPÍTULO 1. INTRODUCCIÓN 3

Figura 1.1: Principales causas de muerte en países de ingresos medianos altos

Figura 1.2: Isquemia Cardiaca: Oclusión en las venas coronarias

cuando una arteria se estrecha u obstruye momentáneamente, impidiendo que la san-

gre rica en oxígeno llegue a los músculos del corazón, derivando en arritmias, deficiencia

cardiaca, angina de pecho, infarto al miocardio y en el peor de los casos la muerte(Figura

1.2).

3



4 1.1. DIAGNÓSTICO DE LA CARDIOPATÍA ISQUÉMICA

En la práctica médica, el diagnóstico de la isquemia miocárdica se realiza principal-

mente mediante la identificación de latidos isquémicos a través del ECG. El electrocar-

diograma es una variable fisiológica relacionada con la actividad eléctrica del corazón

en función del tiempo y se compone por una onda P, un complejo QRS y una onda T. La

desviación del segmento ST y el cambio en la amplitud de la onda T en un ECG son des-

criptores de un latido isquémico y su aparición por un tiempo prolongado son indicativo

de un posible episodio isquémico.

1.1.1. Ondas del Electrocardiograma (ECG)

El corazón es un músculo hueco con cuatro cavidades: dos aurículas y dos ventrícu-

los. Es responsable de bombear sangre por todo el cuerpo según sea necesario. La Figura

1.3 representa el sistema eléctrico del corazón. El nódulo sinusal, también conocido co-

mo nódulo sinoauricular o nódulo SA, es el encargado de generar un estímulo eléctrico.

Este tejido especializado se encuentra en la cámara superior derecha (aurícula) del co-

razón y produce un estímulo eléctrico con regularidad, normalmente de 60 a 100 veces

por minuto en condiciones normales. Luego se activan las aurículas y el estímulo eléc-

trico viaja a través de las vías de conducción para hacer que los ventrículos del corazón

se contraigan y bombeen sangre. Inicialmente, las dos cámaras superiores del corazón

(aurículas) se estimulan y se contraen brevemente antes que las dos cámaras inferiores

del corazón (ventrículos).

El impulso eléctrico viaja desde el nódulo sinusal hasta el nódulo auriculoventricu-

lar (también llamado nódulo AV). Allí, los impulsos se ralentizan durante un período

muy corto y luego continúan por la vía de conducción a través del haz de His hacia los

ventrículos. El haz de His se divide en vías derecha e izquierda, llamadas ramas, para

estimular los ventrículos derecho e izquierdo. Cada contracción de los ventrículos repre-

senta un latido del corazón. Las aurículas se contraen una fracción de segundos antes

que los ventrículos, por lo que su sangre se vacía en los ventrículos antes de que estos

se contraigan. Las curvaturas que toma la señal del ECG se nombran ondas. Estas ondas

4



CAPÍTULO 1. INTRODUCCIÓN 5

Figura 1.3: Sistema electrico del corazón

como se ha explicado corresponden a los campos inducidos por los fenómenos eléctri-

cos sobre la superficie cardíaca (Figura 1.4).

Figura 1.4: Las ondas electrocardiográficas son nombradas P, Q, R, S, T, U de acuerdo al orden de
aparición

La despolarización auricular produce la onda P, la despolarización ventricular pro-

duce el complejo QRS y la repolarización ventricular produce la onda T. El ECG no se ve

igual en todas las derivaciones del sistema ECG estándar de 12 derivaciones. La polari-

dad del ECG y las formas onda pueden cambiar dependiendo de la derivación que se use.

5



6 1.1. DIAGNÓSTICO DE LA CARDIOPATÍA ISQUÉMICA

Como se ha mencionado, la detección de la isquemia se puede conseguir analizando el

segmento ST y la onda T [2].

1.1.2. Indicativos de Isquemia Cardíaca en el ECG

La isquemia es la causa del descenso del flujo sanguíneo a los tejidos musculares

del corazón. Esto provoca la despolarización del potencial de la membrana en reposo

de la región isquémica con respecto al potencial de la membrana en reposo de la región

normal. Debido a esta diferencia de potencial, fluye una corriente de lesión que se mani-

fiesta en el ECG por la elevación o depresión de segmento ST y se pueden observar ondas

T altas, picudas, asimétricas, aplanadas y negativas (Figura 1.5) [3].

Desafortunadamente, existen otras afecciones cardíacas que pueden presentar los

mismos cambios en la señal ECG. Por esta razón, el diagnóstico de cardiopatía isquémica

no puede confirmarse solo con el análisis del ECG y se deben monitorear otras variables

fisiológicas como; la frecuencia respiratoria, presión arterial, impedancia eléctrica, oxi-

genación arterial, saturación de oxígeno en la sangre y variables hemodinámicas. Con el

diagnóstico confirmado, el tratamiento de la cardiopatía isquémica consiste en cambios

en el estilo de vida del paciente, posiblemente debe someterse a procedimientos qui-

rúrgicos y en la ingesta de fármacos vasodilatadores. Uno de los fármacos mayormente

utilizados en el tratamiento de isquemia es la nitroglicerina (nitratos) que se encarga de

abrir los vasos sanguíneos arteriales para mejorar el flujo de sangre y evitar el daño al

músculo del corazón. Una limitación en la ingesta de este tipo de fármacos se presenta

cuando existe una administración continua que resulta en el desarrollo a corto plazo de

tolerancia a sus propiedades vasodilatadoras ocasionando una reducción de sus efectos

anti-isquémicos [4]. En la actualidad, la terapia intermitente es la estrategia más reco-

mendada para prevenir dicha tolerancia y el uso de un dispositivo portátil implantable

administrador de fármacos (IDDS por sus siglas en inglés Implantable Drug delivery Sys-

tem) surge como la solución idónea a este problema.

6
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T waveP wave

ST-SEGMENTQRS
COMPLEX

ST segment
deviation

Normal

T WAVE MORPHOLOGY

Large

Flat Negative

Figura 1.5: Descripción gráfica de la desviación del segmento ST en el ECG

1.2. IDDS’s para la Cadiopatía Isquémica

En los últimos años hemos sido testigos de como los dispositivos electrónicos médi-

cos implantables son mayormente utilizados y aceptados en la práctica médica. Formal-

mente se considera un dispositivo médico implantable a un dispositivo médico destina-

do a ser introducido parcial o totalmente en el cuerpo humano mediante una interven-

ción quirúrgica y permanecer allí durante al menos treinta días. Diversos padecimientos

crónicos, terapias de rehabilitación y monitoreo de variables fisiológicas han sido mejo-

rados por la introducción de este tipo de dispositivos [5] . Actualmente, entre el 5 % y

el 6 % de las personas en países industrializados han experimentado el uso de un dis-

7



8 1.2. IDDS’S PARA LA CADIOPATÍA ISQUÉMICA

positivo implantable y con la explosión de la ciencia y la ingeniería especialmente en

áreas como la microelectrónica, la biotecnología y los materiales se espera el desarrollo

y mejora de dispositivos que sean capaces de ayudar a una mayor número de personas.

Entre los sistemas que se están desarrollando, destacan los IDDS’s por sus siglas en inglés

(Implantable Drug Delivery System) que son un tipo de dispositivos implantables dise-

ñados para almacenar y suministrar dosis pequeñas y precisas de fármacos terapéuticos

o medicamentos en el torrente sanguíneo o en tejidos específicos. El principal objetivo

de un IDDS es que en un futuro pueda sustituir la ingesta diaria de medicamentos nece-

sarios para el tratamiento de muchas condiciones y enfermedades como la osteoporosis,

fibrosis quística, glaucoma, hipertensión, degeneración macular, diabetes, epilepsia re-

fractaria, cáncer y enfermedades cardiovasculares como la isquemia cardiaca.

En el estado del arte existen propuestas de IDDS’s para tratar la cardiopatía isquémica

que se caracterizan por el uso de diferentes sensores que monitorean diferentes varia-

bles fisiológicas para detectar un episodio isquémico y administrar el fármaco mediante

un sistema liberador [6], [7], . La Figura 1.6 muestra el diagrama a bloques de un IDDS’s

(según el estado del arte) para tratar la isquemia cardiaca.

El sistema se divide en tres partes, su objetivo es sensibilizar, digitalizar, transmitir,

procesar y analizar el número de variables fisiológicas requeridas por el algoritmo de de-

tección. Las variables fisiológicas son parámetros que pueden medirse permitiendo co-

nocer las condiciones biológicas de un ser humano. Observe que cada variable requiere

una etapa de biosensado, amplificación y filtrado. Además, para su procesamiento las

señales se digitalizan mediante un convertidor analógico a digital (ADC) para posterior-

mente transmitirse a través de una interfaz telemétrica. El algoritmo para evaluar todas

las variables es complejo y demanda grandes recursos de hardware por lo que debe ser

ejecutado por un microprocesador o microcontrolador. Finalmente, se envía una señal

a un dispositivo que activa el actuador y libera el medicamento en el cuerpo del pa-

8
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Figura 1.6: Diagrama de bloques general de un IDDS

ciente, si es necesario. Para aumentar el rendimiento del detector Isquemia Cardiaca se

detectan y analizan varias variables fisiológicas como la presión arterial, la saturación de

oxígeno, la frecuencia cardíaca, la frecuencia respiratoria, la hemodinámica y el ECG. Por

supuesto, más variables implican un aumento en los recursos del sistema y debe haber

un equilibrio con respecto al área y consumo de potencia. La principal deventaja de las

propuestas en el estado del arte radica en la implantación total o parcial de dos o más

dispositivos para tratar la isquemia cardíaca que en la práctica podrían causar constan-

tes molestias y riesgos de infección asociados al catéter transcutáneo.

A pesar de los principales inconvenientes que están asociados a los IDDS’s totalmen-

te implantables como su costo elevado, la colocación quirúrgica invasiva y la preparación

especializada. Son mayores los beneficios entre los cuales se incluyen la minimización

de los efectos secundarios, una mejor valoración de la administración del fármaco, la

duración previsible de la acción, la automatización en la operación de dosificación, el

uso ambulatorio y el cumplimiento del fármaco prescrito [8].

9



10 1.2. IDDS’S PARA LA CADIOPATÍA ISQUÉMICA1

Biosensors
Sensor Interface Encapsulation

Pakaging

Power Supply

Drug

Reservoir

Nanopores

Actuator
Control Electronics

Antenna

Figura 1.7: Prototipo de un dispositivo implantable liberador de fármacos

En la actualidad se están realizando numerosas investigaciones para desarrollar sis-

temas administradores de fármacos implantables miniaturizados utilizando tecnologías

de micro y nano fabricación (Figura 1.7) que exhiben diferentes desafíos entre los que se

encuentran; la fuente de alimentación con los parámetros apropiados de peso y tamaño,

las baterías implantables de alta densidad, la alimentación inalámbrica, las tecnologías

que recogen energía de fuentes naturales como la temperatura corporal y el movimien-

to del cuerpo, sensores microelectrónicos flexibles o disolubles, actuadores e implantes

integrados, avances en la tecnología de sensores in vivo, telemetría bidireccional y la

electrónica a nivel integrado.

En el caso de los IDDS’s, la modalidad de dispositivos separados se debe principal-

mente a los bloques electrónicos requeridos para la detección de la isquemia cardíaca.

El área demandada por cada una de las etapas de acondicionamiento para cada varia-

ble fisiológica impide integrar todos los componentes del IDDS en un solo encapsulado.

Además, los recursos necesarios para implementar el circuito de detección automática

de isquemía demanda una gran cantidad de área, dónde el clasificador de latidos es el

bloque más crítico del sistema.

10



CAPÍTULO 1. INTRODUCCIÓN 11

En este trabajo de tesis se propone un algoritmo de clasificación de latidos isquémi-

cos y no isquémicos para ser integrado mediante un circuito Integrado para aplicaciones

específicas (o ASIC, por sus siglas en inglés, Application-Specific Integrated Circuit).

1.3. Objetivo

Implementar a nivel integrado un sistema en tiempo real que evalué la señal del elec-

trocardiograma para la clasificación de latidos isquémicos y no-isquémicos.

1.4. Objetivos específicos

Diseñar a nivel esquemático un convertidor Analógico-Digital SAR para señales

ECG.

Realizar el patrón geométrico Layout de convertidos A/D SAR para señales ECG.

Caracterizar a nivel postlayout el convertidor A/D SAR para señales ECG.

Implementar mediante síntesis digital un algoritmo de pre-procesamiento para

una señal ECG.

Implementar mediante síntesis digital un algoritmo de extracción de parámetros

para delinear los puntos de una señal ECG.

Implementar mediante síntesis digital un algoritmo de clasificación de latidos is-

quémicos y no isquémicos de una señal ECG con una resolución digital de 8 bits.

Implementar mediante síntesis digital un algoritmo de clasificación de latidos is-

quémicos y no isquémicos de una señal ECG con una resolución digital de 14 bits.

Caracterizar los clasificadores mediante señales ECG reales obtenidas de Physio-

net.

11
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1.5. Organización de la Tesis

El presente manuscrito está organizado de la siguiente manera. El Capítulo 2 presen-

ta los detectores automáticos de isquemia cardíaca que analizan la señal del electrocar-

diograma y como los eventos no isquémicos afectan su rendimiento. En el Capítulo 3 se

muestra la implementación de un clasificador de latidos cardíacos de 8 bits utilizando

un procesamiento digital de la señal ECG y el análisis de dos descriptores con lógica di-

fusa. El Capítulo 4 describe un sistema integrado de clasificación de latidos isquémicos

y no isquémicos, así como la digitalización de la señal ECG, para mayor claridad el ca-

pítulo se divide en dos partes principales. La primera presenta la implementación de un

algoritmo de clasificación de latidos isquémicos de 14 bits que analiza cuatro descripto-

res del ECG. La segunda parte muestra el diseño de un convertidor de aproximaciones

sucesivas (ADC SAR) de 14 bits pasa señales ECG. Finalmente el Capítulo 5 concluye el

documento.

Los sistemas que se presentan en el siguiente capítulo se refieren a la detección au-

tomática de isquemia cardíaca. Algunos de ellos están diseñados para detectar episodios

isquémicos relacionados solo con la desviación del segmento ST y otros con las desvia-

ciones del segmento ST y la alteración de la onda T. Sin embargo como se ha mencionado

exiten otra

12
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DETECCIÓN AUTOMÁTICA DE ISQUÉMIA

CARDÍACA

En la práctica médica, la detección de la Isquemia Cardíaca se realiza con una serie

de pruebas en las que el paciente es sometido a un esfuerzo controlado del corazón y se

emplea un sistema de monitoreo del ECG para evaluar si existe alguna manifestación de

cardiopatía isquémica. Además, se realiza un ultrasonido cardíaco para detectar lesiones

en alguna zona del corazón. Los pacientes son monitoreados en un ambiente controlado

con la supervisión de especialistas de la salud y la ayuda de algoritmos computacionales

de detección para obtener un diagnóstico. La ejecución de algoritmos para el diagnósti-

co de enfermedades se conoce como diagnóstico automático.

Los recientes avances en dispositivos médicos cardíacos consideran la posibilidad de

implementar un detector automático de isquemia cardíaca que sea un apoyo en el diag-

nóstico de isquemia cardíaca y contrarrestar la oclusión de las arterias, ya sea con una

alerta a un dispositivo externo o mediante la liberación automática de medicamentos

anti-isquémicos [8, 9, 6, 7], tal como lo ilustra la Figura 2.1. Un límite importante en estas

soluciones, son los recursos de hardware. Dentro de las variables fisiológicas que alertan

sobre la presencia de isquemia cardiaca, la señal del electrocardiograma (ECG) es la más

utilizada en algoritmos de isquemia automatizados, debido a que es relativamente fácil

de analizar y es posible detectar el padecimiento en las etapas iniciales. Comúnmente,

13



14 2.1. DETECTORES AUTOMÁTICOS DE ISQUEMIA

Figura 2.1: Diagrama de bloques de un sistema implantable.

el latido del corazón es isquémico si muestra una desviación del segmento ST (elevación

o depresión).

2.1. Detectores automáticos de isquemia

Complementariamente, el “episodio isquémico” es un lapso de latidos isquémicos

que dura más de 30 segundos. Sin embargo, existen otras afecciones cardíacas que pro-

ducen las mismas desviaciones en el segmento ST, a estos cambios se les denomina even-

tos no isquémicos y su aparición dificulta una detección eficiente de la isquemia. En

el diagnóstico médico, los expertos consideran otras pruebas y procedimientos, moni-

toreando variables fisiológicas adicionales que incluyen: presión arterial, saturación de

oxígeno, frecuencia cardíaca, frecuencia respiratoria y hemodinámica, para confirmar

la isquemia cardíaca y descartar eventos no isquémicos. De manera similar, los recien-

tes dispositivos de detección de isquemia automáticos monitorean el diagrama de ECG

con variables fisiológicas adicionales para confirmar la isquemia [9, 6]. Sin embargo, la

principal limitación es la gran demanda de hardware. Por ejemplo, el algoritmo en [7]

considera la frecuencia cardíaca y la saturación de oxígeno. El algoritmo se ejecuta en

una computadora personal o mediante un conjunto de microcontroladores [10], limi-

14
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Figura 2.2: Diagrama a bloques de un detector automático de isquemia

tando la movilidad del paciente. Una tendencia clara son los dispositivos portátiles que

ayuden en la búsqueda de mejoras en el tamaño y la autonomía de un sistema de moni-

toreo en tiempo real [11]. La Fig. 2.2 muestra las etapas de detección automática de un

detector de isquemia cardíaca genérico. La señal proviene de una conversión analógico-

digital. La primera etapa filtra el ruido y realiza la corrección de la línea de base para

obtener una secuencia ECG sin errores. La segunda etapa monitorea las curvas y puntos

importantes del ECG. Finalmente, la tercera y cuarta etapas clasifican los eventos isqué-

micos al agrupar los latidos isquémicos en un lapso. La clasificación de los latidos del

corazón es uno de los bloques más críticos en la detección automática de isquemia y

determina el rendimiento de los sistemas. Existen algunos grupos de investigación que

consideran la clasificación de los latidos del corazón con una desviación del segmento

ST [12, 13, 14], pero estos no consideran los latidos no isquémicos. Existen otros traba-

jos que si discriminan entre latidos isquémicos y no isquémicos, pero utilizan algortimos

que demandan muchos recursos de hardware [15, 16, 17]. A continuación, se describen

algunos de los algoritmos más importantes para la detección de isquemia cardiaca.

15



16 2.2. REDIMIENTO DE UN DETECTOR

2.1.1. Detección con Análisis Digital

La detección de isquemia mediante técnicas de análisis de señales digitales se basa

en la transformación de la señal original y en la extracción de nuevos índices capaces

de diagnosticar la isquemia. Estas técnicas analizan la señal de ECG en el dominio del

tiempo o la frecuencia y, con base en este análisis, extraen características útiles que se

utilizan para realizar el diagnóstico ([18], [19], [20]).

2.1.2. Detección con Análisis basado en reglas

Un sistema basado en reglas utiliza un conjunto de reglas que se derivan del conoci-

miento de los médicos expertos en cardiología y se evalúan las características o descrip-

tores del ECG para detectar episodios isquémicos ([21], [22]).

2.1.3. Detección con Lógica difusa o Redes Neuronales

Las reglas empleadas en el análisis basado en reglas poseen umbrales inflexibles y

esta es la principal desventaja de este tipo de sistemas ya que cerca del valor de umbral,

la clasificación se realiza sin tener en cuenta la distorsión del ruido o la condición de

cada paciente. Los sistemas difusos son una extensión del sistema basado en reglas y se

diseña para hacer frente a ese problema. Se emplean conjuntos de reglas similares, pero

la lógica en lugar de ser binaria es difusa. Esto permite la representación de la posibilidad

(ambigüedad) en relación con la decisión sugerida por una regla. Esto emula el razona-

miento humano y en consecuencia la cadena de pensamientos que siguen los médicos

para llegar al diagnóstico ([23], [24], [25]). Por otro lado, las redes neuronales tienen la

capacidad de aprender, pueden superar los problemas encontrados al tratar con datos

médicos (pequeña cantidad de datos, gran cantidad de funciones y ruido ([26], [27]).

2.2. Redimiento de un detector

La precisión en la clasificación de los latidos cardíacos isquémicos y no isquémicos

determina la precisión del detector IHD. El rendimiento del clasificador de latidos car-

16
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díacos isquémicos se mide en términos de sensibilidad (% Se) y especificidad (% Sp).

Se % = V P

V P +F N
(2.1)

Sp % = V N

V N +F P
(2.2)

Donde VP son los verdaderos positivos, FN son los falsos negativos, VN son los ver-

daderos negativos y FP son los falsos positivos. Para determinar la precisión diagnóstica

de un descriptor o prueba, la sensibilidad y la especificidad se relacionan mediante las

curvas ROC por sus siglas en inglés (Receiver Operating Characteristic) [28]. El análisis

ROC se relaciona con el análisis del compromiso en toma de decisiones diagnósticas. A

continuación se realiza una comparación del rendimiento de algunos clasificadores en

el estado del arte. Algunas de las técnicas propuestas para el diagnóstico automático de

isquemia se centran en la clasificación de los latidos cardíacos y otras en la detección del

episodio isquémico. La Tabla 2.1 uestra el rendimiento de los sistemas, respectivamente.

Tabla 2.1: Rendimiento detectores de isquemia cardiaca

Ref Tipo Se % Sn % Complejidad
Hardware

[18] Análisis digital 99.1 99.6 Microprocesador
[21] Análisis basado en reglas 81.17 74.83 Microprocesador
[23] Lógica difusa 99.76 98.56 Microprocesador
[26] ANN 80.9 61.86 Microprocesador

Las técnicas propuestas en el estado del arte para la detección automática de isque-

mia poseen altos niveles de especificidad y sensibilidad, sin embargo su implementación

requiere un alto recurso computacional.

2.3. Pre-procesamiento de la señal ECG

Para la detección de la isquemia cardíaca en el ECG, es necesario eliminar los efectos

del ruido. En el estado del arte existen propuestas para la solución de este problema, me-
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18 2.3. PRE-PROCESAMIENTO DE LA SEÑAL ECG

diante la adopción de nuevas tecnologías y algoritmos como el filtrado kalman, wavelets,

filtrado digital, análisis de componentes independientes y varias transformaciones no li-

neales.

La transformada wavelet es una herramienta matemática útil para el procesamiento

y análisis de señales. Por medio de la transformada Wavelet se puede realizar una des-

composición simultánea en el dominio del tiempo y de la frecuencia. Por esta caracte-

rística esta transformada es capaz de proveer más información sobre señales no estacio-

narias en comparación con la transformada de Fourier.

2.3.1. Análisis de la señal ECG mediante la transformada wavelet (WT)

A diferencia de la transformada de Fourier la transformada wavelet no descompo-

ne la señal en un grupo de sinusoidales y cosinusoidales de amplitud constante y de

infinita duración. La transforma wavelet descompone las señales en una serie de peque-

ñas wavelets u ondículas que desciende a cero después de una pocas oscilaciones. La

transformada wavelet en sus diferentes versiones (contínua TWC, semi discreta TWSD y

discreta TWD) es de gran utilidad para el procesameinto del ECG. Las principales venta-

jas que ofrece el procesamiento de la señal ECG con el uso de wavelet se mencionan a

continuación.

Es posible la detección del complejo QRS, usando la wavelets Daubechies y hacien-

do el análisis a diferente escala de resolución.

El análisis de electrocardiogramas usando la transformada wavelet permite iden-

tificar enfermedades del corazón como las arritmias y la fibrilación auricular.

18
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La wavelet Daubechies produce un efecto filtro y elimina el ruido, es decir, se evi-

dencia la relación inversa entre la frecuencia y la escala, a escalas bajas frecuencias

altas y a escalas altas frecuencias bajas.

2.3.2. Transformada wavelet mediante la implementación un banco de
filtros digitales

La transformada wavelet puede ser implementada utilizando un banco de filtros. Un

banco de filtros es un conjunto de filtros que se aplican a una señal de entrada para

obtener una representación de la señal en diferentes escalas o frecuencias. En el caso

de la transformada wavelet, el banco de filtros se utiliza para descomponer la señal de

entrada en diferentes componentes de frecuencia. La transformada wavelet utiliza un

par de filtros:

1. Filtro de paso bajo (Low-Pass Filter, LPF): este filtro permite pasar las frecuencias

bajas de la señal de entrada y elimina las frecuencias altas.

2. Filtro de paso alto (High-Pass Filter, HPF): este filtro permite pasar las frecuencias

altas de la señal de entrada y elimina las frecuencias bajas.

La señal de entrada se aplica a estos dos filtros, y las salidas se obtienen de la siguien-

te manera:

La salida del filtro de paso bajo se denomina .aproximación"(A).

La salida del filtro de paso alto se denomina "detalle"(D).

La aproximación (A) se puede considerar como una versión "suavizada"de la señal

de entrada, mientras que el detalle (D) representa las características de alta frecuencia de

la señal de entrada. La transformada wavelet se puede aplicar de manera recursiva a la

aproximación (A) para obtener una representación de la señal en diferentes escalas. Esto

se logra aplicando el par de filtros (LPF y HPF) a la aproximación (A) en cada escalón.

19
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El banco de filtros es una herramienta fundamental para implementar la transformada

wavelet, ya que permite descomponer la señal de entrada en diferentes componentes de

frecuencia y obtener una representación de la señal en diferentes escalas [29],[30],[31].

La elección del tipo de wavelet en el banco de filtros depende de varios factores, co-

mo la naturaleza de la señal de entrada, el objetivo de la transformada wavelet y las pro-

piedades deseables de la wavelet. A continuación, se presentan algunos criterios para

elegir el tipo de wavelet:

1. Simetría: Las wavelets simétricas son adecuadas para señales que tienen una es-

tructura simétrica. Las wavelets asimétricas son más adecuadas para señales que

tienen una estructura asimétrica.

2. Suavidad: Las wavelets suaves son adecuadas para señales que tienen una estruc-

tura suave y continua. Las wavelets no suaves son más adecuadas para señales que

tienen una estructura discontinua.

3. Compresión: Las wavelets que tienen una mayor compresión son adecuadas para

señales que requieren una mayor reducción de datos.

4. Frecuencia: Las wavelets que tienen una mayor frecuencia son adecuadas para se-

ñales que tienen una mayor frecuencia.

5. Ortogonalidad: Las wavelets ortogonales son adecuadas para señales que requie-

ren una representación ortogonal.

Algunos de los tipos de wavelets más comunes son:

1. Haar: Es una wavelet simple y ortogonal, adecuada para señales que tienen una

estructura discontinua.

2. Daubechies: Es una wavelet suave y ortogonal, adecuada para señales que tienen

una estructura suave y continua.
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3. Coiflet: Es una wavelet suave y ortogonal, adecuada para señales que tienen una

estructura suave y continua.

4. Symlet: Es una wavelet simétrica y ortogonal, adecuada para señales que tienen

una estructura simétrica.

5. Morlet: Es una wavelet no ortogonal, adecuada para señales que requieren una

representación no ortogonal.

En resumen, la elección del tipo de wavelet depende de la naturaleza de la señal de

entrada y del objetivo de la transformada wavelet. Es importante elegir una wavelet

que se adapte a las características de la señal de entrada y que permita obtener una

representación adecuada de la señal.

La implementación de la wavelet en los filtros se puede realizar de varias maneras, de-

pendiendo del tipo de filtro y de la wavelet que se desee utilizar. A continuación, se pre-

sentan algunos pasos generales para implementar una wavelet en un filtro:

1. Selección de la wavelet: Se selecciona la wavelet que se desee utilizar, dependien-

do de las características de la señal de entrada y del objetivo de la transformada

wavelet.

2. Diseño del filtro: Se diseña el filtro que se desee utilizar, dependiendo del tipo de

filtro que se desee implementar (por ejemplo, filtro de paso bajo, filtro de paso alto,

etc.).

3. Implementación de la wavelet en el filtro: Se implementa la wavelet en el filtro,

utilizando técnicas de procesamiento de señales digitales. Esto puede involucrar

la utilización de algoritmos de convolución, transformadas rápidas de Fourier, etc.

4. Ajuste de los parámetros: Se ajustan los parámetros del filtro y de la wavelet para

obtener la respuesta deseada.
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22 2.3. PRE-PROCESAMIENTO DE LA SEÑAL ECG

Algunas de las técnicas más comunes para implementar wavelets en filtros son:

1. Convolución: La convolución es una técnica que se utiliza para implementar wa-

velets en filtros. La convolución implica la multiplicación de la señal de entrada

por la wavelet, y la suma de los productos.

2. Transformada rápida de Fourier (FFT): La FFT es una técnica que se utiliza para

implementar wavelets en filtros. La FFT implica la transformación de la señal de

entrada en el dominio de la frecuencia, y la aplicación de la wavelet en el dominio

de la frecuencia.

3. Algoritmos de filtrado: Los algoritmos de filtrado son técnicas que se utilizan para

implementar wavelets en filtros. Los algoritmos de filtrado implican la aplicación

de la wavelet a la señal de entrada, utilizando técnicas de procesamiento de señales

digitales.

Algunos de los filtros más comunes que se utilizan para implementar wavelets son:

1. Filtro de paso bajo: Un filtro de paso bajo es un filtro que permite pasar las fre-

cuencias bajas de la señal de entrada, y elimina las frecuencias altas.

2. Filtro de paso alto: Un filtro de paso alto es un filtro que permite pasar las frecuen-

cias altas de la señal de entrada, y elimina las frecuencias bajas.

3. Filtro de banda: Un filtro de banda es un filtro que permite pasar una banda espe-

cífica de frecuencias de la señal de entrada, y elimina las frecuencias fuera de esa

banda.

En resumen, la implementación de una wavelet en un filtro implica la selección de la

wavelet, el diseño del filtro, la implementación de la wavelet en el filtro, y el ajuste de

los parámetros. Las técnicas más comunes para implementar wavelets en filtros son la

convolución, la transformada rápida de Fourier, y los algoritmos de filtrado.
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Figura 2.3: Exactitud con una población de latidos cardíacos isquémicos y normales
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Figura 2.4: Exactitud con una población de latidos cardíacos isquémicos, normales y no - isquémicos

2.4. Eventos no isquémicos

El rendimiento de las técnicas propuestas en la literatura es superior al 98% y al

99% en sensibilidad y especificidad, respectivamente. Sin embargo, cuando se presen-

tan eventos no isquémicos la especificidad disminuye al aumentar el número de falsos

positivos. La Figura 2.3 muestra las curvas ROC de un clasificador de latidos mediante

la identificación de desviación del segmento ST utilizando [18].En la Figura 2.4 se puede
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24 2.4. EVENTOS NO ISQUÉMICOS

observar que la precisión del clasificador disminuye cuando se agregan latidos cardíacos

no isquémicos en la prueba (Área = .99 a .73).

A continuación, se describirán algunos de los eventos no isquémicos más frecuentes.

Según la literatura, hay otras afecciones cardíacas no isquémicas que producen los

mismos cambios en la señal de ECG, lo que aumenta los números de falsos positivos y re-

duce la especificidad. Distinguir los latidos cardíacos isquémicos y los latidos cardíacos

no isquémicos es un desafío incluso para los especialistas médicos más experimentados

(Figura 2.5). A continuación se describen algunos de los eventos no isquémicos más co-

munes y sus características [32].

2.4.1. Patrón de Repolarización Precoz en el Electrocardiograma

Se presenta en atletas jóvenes y la señal ECG se caracteriza por:

Elevación de la unión del QRS con el ST (Punto J) ≥ 0,1mV .

Presencia de Onda J o empastamiento final del QRS.

Elevación del ST cóncava.

Ondas T picudas

2.4.2. Pericarditis aguda

La Pericarditis Aguda es la inflamación de la membrana que envuelve al corazón y se

caracteriza por:

Ascenso del ST cóncavo

Descenso del segmento PR generalizado.

Ancho QRS normal 90 y 100ms.
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a) 

b) 

c) 

d) 

e) 
Figura 2.5: Señal ECG con a) Hipertrofia ventricular izquierda, b) Hipopotasemia, c) Hiperpotasemia,
d) Pericarditis Aguda, e) Repolarización Precoz
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2.4.3. Hiperpotasemia

La hiperpotasema es la elevación del Potasio en sangre y se caracteriza por:

Ascenso del ST ligero.

Onda T alta y picuda.

Ancho QRS entre 90 y 120ms.

2.4.4. Hipopotasemia

La hipopotasemia se refiere a trastornos electrolíticos y es la disminución plasmática

del catión Potasio y se caracteriza por:

Descenso del segmento ST.

Onda T plana o negativa.

Aumento de amplitud de la onda U.

2.4.5. Hipertrofia ventricular izquierda

La hipopotasemia se refiere a trastornos electrolíticos y es la disminución plasmática

del catión Potasio y se caracteriza por:

Descenso del ST asimétrico.

T negativas.

Ancho QRS mayor a 100ms.

Concordancia negativa (segmento ST, Onda T y complejo QRS).
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Tabla 2.2: Comparación del rendimiento de detectores de isquemia

Ref Se % Sp % PPV % Base de datos
[12] 94.4 93.4 86.9 European ST-T
[13] 98.56 99.76 99.4 European ST-T
[14] 98 98 – 90 patients
[15] 81 88.1 86.3 Long-Term ST Database
[16] 99 88.8 91.1 Long-Term ST Database
[17] 88.7 86.8 87.4 Long-Term ST Database
[33] 80-100 – 71-100 ESC ST-T
[34] 79.73 68 – ESC ST-T

2.5. Clasificadores existentes de latidos isquémicos y no
isquémicos.

En el estado del arte existen algunos grupos de investigación que consideran la clasi-

ficación de los latidos del corazón a partir de la desviación del segmento ST [12, 13, 14],

sin embargo estos trabajos no consideran los latidos no isquémicos. Por otro lado, exis-

ten otras investigaciones que si discriminan entre latidos isquémicos y no isquémicos,

pero utilizan métodos muy demandantes [15, 16, 17]. La Tabla 2.2 muestra el rendimien-

to general de los sistemas de detección automática de isquemia y los diferentes métodos

para implementar cada una.

Aunque la sensitividad y la especificidad son métricas que se usan ampliamente, no

reflejan el costo médico de los falsos positivos. Por esta razón, es preferible utilizar mé-

tricas de rendimiento adicionales como el valor predictivo positivo (V PP ) y el valor pre-

dictivo negativo (V P N ). VPP% = TP
TP+FP , VPN% = TN

TN+FN . Si los valores disminuyen,

podemos interpretar que los casos de falsos positivos o falsos negativos aumentan. Es-

te simple cambio mejora la detección del algoritmo para todas las circunstancias. Hasta

ahora, no hay detectores automáticos comerciales de isquemia cardíaca en el merca-

do. Sin embargo, la Tabla 2.2 muestra una comparación del rendimiento alcanzado por

algunas propuestas, que abordan el mejoramiento de una o varias etapas del sistema

convencional. Por ejemplo, el algoritmo propuesto en [33], extrae las características del
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Figura 2.6: Características importantes de la isquemia cardíaca y eventos no isquémicos

ECG sin la implementación de filtros. En cambio, utiliza un método digital conocido co-

mo descomposición del modo empírico, éste método elimina el desplazamiento de la

línea de base del ECG. El trabajo mencionado reporta una precisión del 71 % a 100 %,

dependiendo del paciente. Otros trabajos proponen nuevas etapas funcionales como el

algoritmo propuesto en [34], que incluye una etapa adicional para predecir enfermeda-

des de isquemia con el uso del Perceptrón multicapa y la Función de base radial. La sen-

sibilidad y la especificidad de la detección de isquemia cardíaca son de 79.73 % y 63 %,

respectivamente. En publicaciones como [13, 12, 14], la propuesta se enfoca en la etapa

de clasificación y a pesar de poseer un rendimiento aceptable, utilizan una base de datos

que no considera eventos no isquémicos. Por otra parte, existen propuestas dedicadas

a la distinción entres latidos isquémicos y no isquémicos. Estos trabajos utilizan la base

de datos “Long-Term ST database de Physionet [35].” A pesar del alto rendimiento que

exhiben, su implementación demanda altos recursos de hardware, lo que imposibilita

su implementación en sistemas portables de detección automática. Es posible advertir

que los algoritmos que basan su clasificación en los cambios del segmento ST poseen

una alta sensibilidad y una baja especificidad, como consecuencia de los falsos positi-
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vos provocados por los latidos no isquémicos. La distinción entre ambos latidos, es una

tarea complicada; inclusive para los expertos más experimentados. En esta disciplina,

existen propuestas que consideran la evaluación de otras características del ECG para

una clasificación precisa. La Fig. 2.6 muestra un esquema con las principales caracterís-

ticas no isquémicas [36, 37, 38]. La inclusión de estas características permite aplicar un

procedimiento médico conocido como diagnóstico diferencial, que consiste en determi-

nar una enfermedad al excluir otras posibles causas. Esta tesis propone un algoritmo de

clasificación de latidos basado en este tipo de diagnóstico orientado a aplicaciones de

baja potencia en un chip de aplicación específica ASIC. Durante la investigación se rea-

lizaron dos algortimos, uno considera una resolución de 8 bits y el segundo de 14 bits.

El clasificador de 8 bits se implementó en una tecnología UMC180nm y se describe en el

siguiente capítulo.
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CLASIFICADOR DE LATIDOS CARDIACOS:

RESOLUCIÓN DE 8 BITS

De acuerdo con el Capítulo 2, los algoritmos de clasificación de latidos cardiacos pa-

ra detectar la cardiopatía isquémica basados en la señal del electrocardiograma poseen

una alta complejidad y por lo tanto demandan altos recursos computacionales que so-

brepasan los requerimientos para ser implementados en un sistema implantable.

El algoritmo de clasificación de los latidos cardíacos isquémicos y no isquémicos pro-

puesto en este trabajo de tesis se basa en un procedimiento médico que identifica en-

fermedades al excluir otras posibles causas que presenten síntomas similares (cono-

cido como diagnóstico diferencial). Definamos el ancho del complejo QRS, la desvia-

ción del segmento ST, la onda T y el parámetro de concordancia como "Descriptores".

Tomando en cuenta lo visto en el capítulo anterior, el descriptor .ancho del complejo

QRS"distingue tres de las enfermedades cardíacas no isquémicas más comunes. El algo-

ritmo de este trabajo de tesis permite utilizar la desviación del segmento ST y el ancho

del complejo QRS como descriptores para diferenciar los eventos isquémicos median-

te un conjunto de reglas difusas. Esta propuesta mejora las métricas de especificidad y

sesitividad Se y Sp , equilibrando asi la cantidad de recursos del circuito. El descriptor

ancho del complejo QRS exhibe una baja precisión de diferenciación del latido cardíaco

isquémico de 0,74. Sin embargo, la precisión para diferenciar las anomalías en el com-

plejo QRS es cercana a 0,95. Por lo tanto, incluir la desviación del segmento ST mejora el
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Figura 3.1: Diagrama de bloques de la etapa de pre-procesamiento

rendimiento general. Esto reduce la tasa de falsos positivos que distinguen entre latidos

cardíacos sanos y latidos cardíacos con anomalías en el segmento ST. Una red de lógica

difusa ejecuta el diagnóstico diferenciado. La resolución del procesamiento de la señal

digital depende de los pasos de cuantificación del ADC. Este trabajo explora la resolución

del algoritmo para 8 bits y 14 bits. El sistema se divide en dos bloques principales: i) eta-

pa de procesamiento y extracción de descriptores y ii) etapa de clasificación de latidos

cardíacos, que se describe a continuación.

3.1. Procesamiento y Extracción de Descriptores

Procesamiento de Señal de ECG:

En la propuesta de este trabajo de tesis, se implemneta un Banco de Filtros Wavelet

(WFB) descompone la señal de ECG digitalizada. La estructura de árbol de descomposi-

ción surge de un wavelet de Daubechies. La similitud de este wavelet, con la forma de la

señal de ECG, hace que sea una opción adecuada. La implementación de este wavelet es

una cascada de Filtros de Paso Bajo (G(z)) y Filtros de Paso Alto (H(z)). El algoritmo pro-

puesto utiliza parte de un trabajo previamente reportado [39], que tiene un bajo costo

de área y potencia. Esta implementación de WFB mejora la identificación de variación
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Figura 3.2: Diagrama de bloques de la extracción del ancho del complejo QRS y la desviación del
segmento ST.

abrupta y no periódica. El WFB también reconstruye la señal de ECG sin ruido (ECG(x)),

reforzando los picos de señal (P, Q, R, S, T) y detectando los puntos requeridos para medir

el ancho del complejo QRS y la desviación del segmento ST (ver Figura 3.1).

Extracción del ancho del complejo QRS y la desviación del segmento ST:

La figura 3.2 muestra un diagrama de bloques del algoritmo implementado para ex-

traer los descriptores requeridos. El procedimiento depende de las métricas del ECG en

la Figura 3.3, donde es importante ubicar los puntos P, Q, R, S y T en el ECG. Para cuan-

tificar el ancho del complejo QRS, el punto de inicio de la curva Q y el punto final de

la curva S miden el lapso de tiempo (ver figura 3.3). La desviación del segmento ST se

evalúa utilizando las siguientes expresiones:

PRp = ηR − ηl2 −ηl1

2
, STp = ηT − ηt2 −ηt1

2
(1.1)

STdevi ati on = |ECG(PRp)−ECG(ST p)| (1.2)

PRp y ST p son puntos de señal para evaluar la desviación del segmento ST del ECG

[10] en la ecuación (1.1) (resaltada en la Fig. 3.3). ηR es el punto R pico, ηl 1 y ηl 2 son los
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Figura 3.3: La señal de ECG resaltando los picos de señal (P, Q, R, S, T) y las métricas de tiempo ηl1,
ηl2, ηR , ηt1, ηt2, ηT .

puntos inicial y final del complejo QRS, ηT es el punto pico T, ηt1 y ηt2 son los puntos ini-

cial y final de la onda T. ECG(x) es la amplitud en el punto x. La ecuación (1.2) determina

el grado de desviación del segmento ST y STp indica si una desviación está deprimida o

elevada. Para extraer y cuantificar los descriptores, la señal recuperada (ECG(x)) pasa a

través de una máquina de estados de siete etapas. Cada etapa habilita tres bloques gené-

ricos digitales con las señales E1-E3 [40](ver Fig. 3.2). Estos bloques detectan los puntos

pico, los puntos iniciales y los puntos finales. La detección de puntos utiliza el algorit-

mo de umbral adaptativo. Una RAM guarda 300 muestras de señal de ECG y, según cada

estado, proporciona los valores de ECG para comparar con un valor umbral Vthi . En es-

te esquema, Sa, Sb y Sc son señales de control que seleccionan los valores umbral Vth1,

Vth2, Vth3, como una función de la forma de la curva de ECG y los puntos de interés. La

máquina de estados funciona de la siguiente manera: El estado S0 identifica el primer

pico R, permitiendo pasar las primeras 200 muestras (con la frecuencia de muestreo de

250 Hz, hay aproximadamente 300 muestras para cada latido). Después de este tiempo,

la máquina de estados pasa al estado S1, donde la señal ECG(x) comienza a registrarse en

RAM, y se habilita el bloque de detección de punto inicial, determinando la posición del

punto ηl 1. Después de detectar ηl 1, un contador interno en la máquina de estados activa

la medida del ancho del complejo QRS. El estado S2 detecta el pico R con el bloque de

detección de pico mientras deshabilita los otros bloques genéricos. La etapa S3 moni-

torea el punto ηl 2 activando el bloque de detección de punto final. Esta etapa define el
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Figura 3.4: Diagrama de bloques del algoritmo de clasificación de latidos propuesto.

ancho del complejo QRS y calcula el punto PRp. El ECG(PRp) se selecciona de los valo-

res en la RAM y se transfiere a un registro de desplazamiento para las siguientes etapas

de procesamiento. Un proceso similar en las etapas S4-S6 es para la onda T. Después de

la estimación de Stp, el estado S6 define la desviación del segmento ST y la máquina de

estados pasa al estado S1 para repetir el proceso con el siguiente latido.

3.2. Clasificación

Los valores resultantes de cada descriptor presentan características difusas y el siste-

ma difuso digital es una buena opción para la clasificación de latidos. El algoritmo, que

implementa la lógica difusa, tiene cuatro etapas: fuzzificación, matriz asociativa, bloque

de agregación y defuzzificación. La matriz asociativa y el bloque de agregación constru-

yen la máquina de inferencia. Una máquina de estados controla cada etapa del bloque

de lógica difusa.

3.2.1. Etapa de fuzzificación:

Asocia funciones de grado de pertenencia a los valores de entrada de cada descrip-

tor. Una memoria de solo lectura (ROM) implementa cada función de pertenencia del

descriptor (consulte la figura 3.4). Con estos valores de entrada (ancho QRS y desviación

ST), la dirección ROM selecciona los datos correspondientes y la salida proporciona el

grado correspondiente de la función de pertenencia (grado digital).
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Figura 3.5: a) Microfotografía del Chip, Respuesta transitoria del algoritmo propuesto b) Latido isqué-
mico c) Latido no isquémico.

3.2.2. La máquina de inferencia:

la figura 3.4 más a la izquierda muestra la base de reglas difusas. La máquina de es-

tados ejecuta cada regla difusa en dos fases: la primera fase compara las salidas de fuz-

zificación entre ellas y el valor de grado mínimo forma la matriz asociativa. Para la agre-

gación, la segunda fase compara los valores de grado mínimo de la matriz asociativa con

las posibles salidas del clasificador. En este punto, habrá dos estados: Isquémico (I) y No

Isquémico (NI). Cada tarea de comparación selecciona el valor de grado máximo que

define los dos conjuntos difusos.
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Figura 3.6: Banco de pruebas del chip UMC180nm

3.2.3. Desfuzzificación:

Esta etapa transforma el conjunto difuso en un conjunto clásico. El algoritmo con-

templado utiliza la ecuación del centroide común (µBi Bi ). Los dos conjuntos de salida

posibles para Bi son: I y NI. El resultado es una función del valor de agregación generado

en la máquina de inferencia µBi que toma uno de los dos valores: µI y µN I . La salida es

un valor digital de un solo bit y.

3.3. Implementación del circuito y resultados experimentales

El algoritmo del Clasificador de Latidos Cardíacos isquémicos y no isquémicos, in-

cluyendo el procesamiento de descriptores, la extracción y la etapa de Clasificación se

sintetizó en VHDL. La síntesis del circuito se realiza con la herramienta de Implementa-

ción Física Encounter y se fabrica en una Wafer Multi-Process de señal mixta CMOS de

180 nm. El circuito sintetizado con una resolución de 8 bits utiliza un área de 325 µm

× 300 µm (Ver Fig. 3.5 (a)). La configuración de prueba consiste en un conjunto de re-

gistros de ECG con episodios de ST confirmados. Este informe utiliza la Base de Datos
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de ST a Largo Plazo de Physionet, ya que valida los clasificadores de latidos cardíacos

isquémicos y no isquémicos [39]. De los 86 registros, fue posible identificar un 75% de

los pacientes isquémicos. El algoritmo propuesto tiene como objetivo reducir los falsos

positivos, por lo que la prueba debe aumentar el porcentaje de registros, con anormali-

dades en el ECG que presentan otras condiciones no pertenecientes a la isquemia. Las

pruebas consideran una población de 20 pacientes con más de 40.000 latidos cardíacos.

De estos, 10 pacientes confirman episodios isquémicos, 9 pacientes presentan episodios

no isquémicos y 1 paciente sano. Estos datos se transmiten en serie a la Interfaz Digital

para organizar los datos del ECG como un bus de 8 bits hacia el chip. El resultado del cir-

cuito regresa a la Interfaz con las señales “QRS COMPLEX” y “OUTPUT”, haciendo que

la Clasificación esté disponible para su visualización. El algoritmo propuesto tiene un

consumo de energía de 86 nW.

La Figura 3.5, b) y c) muestra la respuesta transitoria experimental del algoritmo pro-

puesto. En la parte superior, hay un resultado que muestra eventos isquémicos en el

ECG. El otro es una muestra de un ECG con algunos eventos no isquémicos. Nótese la

presencia de pulsos en la señal “OUTPUT” que avisan de latidos cardíacos isquémicos.

La señal “QRS COMPLEX” muestra el ancho del complejo QRS. Otro caso de prueba au-

menta la resolución del algoritmo propuesto. Esto es para verificar el rendimiento mejo-

rado a medida que aumenta la resolución. El siguiente Capítulo describe la implemen-

tación del algoritmo de 14 bits.
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SISTEMA INTEGRADO PARA LA EVALUACIÓN DE

SEÑALES ECG

Así como se abordó en el Capítulo 3 anterior la Fig. 2.6 relaciona algunos desorde-

nes cardíacos con las desviaciones en el segmento ST, el ancho del complejo QRS, los

cambios en la onda T y la concordancia entre curvas. Una onda T negativa también es

un indicativo de isquemia cardíaca. Sin embargo, esta formología en la onda T está pre-

sente en otras enfermedades cardíacas como la hipertrofia ventricular izquierda. Es así,

como se incluye en el proceso de identificación, al ancho del complejo QRS y la concor-

dancia entre las curvas del ECG para mejorar la clasificación. La concordancia del ECG

se define como la relación entre el signo del complejo QRS con otras curvas de ECG. Si-

guiendo el esquema de la Fig. 2.6, la concordancia entre el complejo QRS y la onda T

es indicativa de isquemia, mientras que la concordancia entre el complejo QRS y el seg-

mento ST es indicativa de hipertrofia ventricular izquierda. Además, la concordancia de

la onda T con el segmento ST es indicativa de pericarditis. Por lo tanto, el método en

este trabajo se basa en la siguiente observación: “Si un latido del corazón tiene una des-

viación del segmento ST y una inversión de la onda T, podría clasificarse como un latido

isquémico solo si el ancho del complejo QRS es normal y hay concordancia entre el com-

plejo QRS y la onda T.” El razonamiento anterior demanda que el algoritmo asemeje el

razonamiento humano. Afortunadamente dentro del área de la Inteligencia Artificial, se

halla la lógica difusa que permite el análisis de datos del mundo real en una escala de
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Figura 4.1: Diagrama a bloques del algoritmo propuesto para la clasificación de latidos isquémicos.

verdadero a falso emulando el comportamiento lógico de la razón humana. Este traba-

jo considera la implementación física de un sistema de lógica difusa digital. La Fig. 4.1

muestra el diagrama de bloques general del algoritmo de clasificación propuesto en este

trabajo. La implementación digital usa un mínimo de 12 de resolución.

4.0.1. Etapa de pre-procesamiento (Etapa 1)

Esta etapa consta del filtrado de la señal del ECG digitalizada y la eliminación del

desplazamiento de la línea de base, para esto se implementa una Transformación dis-

creta de ondoleta o Wavelet (DWT) mediante un banco de filtros Wavelet (WFB). Este

método es una herramienta útil para el análisis de señales multi-resolución no estacio-

narias, permitiendo el análisis de señales en múltiples bandas de frecuencia. La señal

del ECG se descompone en una familia de funciones al escalar y variar la frecuencia de

una función base (la wavelet de Daubechies para este caso). El banco de filtros wavelet

está compuesto por una estructura de filtros digitales pasa bajas y pasa altas conectados

en cascada. El diseño de los filtros considera las especificaciones publicadas en [39]. El

banco de filtros otorga 4 coeficientes (WF1, WF2, WF3 y WF4) que ingresan a un siste-

ma basado en [39] para la reconstrucción de la señal (Multi-scaled Product). El sistema

consiste en un detector de ruido que se activa mediante el bit más significativo del coefi-

ciente WF1, cuando el ECG exhibe elementos de alta frecuencia. Mediante multiplexores
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Figura 4.2: Diagrama del algoritmo propuesto para la extracción de las características del ECG.

Tabla 4.1: Frecuencia y duración de las curvas, segmentos e intervalos del ECG.

Características Frecuencia Duración Duración
ECG (H z) (ms) Ciclos de Reloj

Onda P 8-10 60-80 15-20
Intervalo PQ/PR - 120-200 30-50

complejo QRS 10-40 80-120 20-30
Segmento ST - 100-120 25-30

Onda T 5-8 120-160 30-40
Intervalo RR - 600-1200 150-300

controlados por el detector de ruido, los coeficientes correspondientes entran a una eta-

pa de multiplicación con signo. Para ND = 1, se obtiene el producto entre WF3 y WF4, en

caso contrario se obtiene el cuadrado del coeficiente WF2. Este algoritmo de multipli-

cación mejora la identificación de variaciones abruptas y no periódicas reforzando los

picos Q, R, S. De acuerdo con [39], la implementación a nivel integrado es viable, ya que

solo consta de dos multiplexores y un multiplicador (vea la Fig. 4.2).

4.0.2. Extracción de las características del ECG (Etapa 2)

Para la extracción de las características del ECG, es indispensable detectar el com-

plejo QRS en la forma de onda. Esto demanda la implementación de circuitos con mu-

chos requerimientos, como bancos de filtros y umbrales adaptativos. El algoritmo Pan-

Tompkins es una opción frecuente en esta tarea. En contraste, en este trabajo se propone
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Figura 4.3: Señal ECG recuperada ECG(x), valor absoluto |ECG(x) y localización de los puntos de
interés (ηl1,ηl2,ηR ,ηt1,ηt2 and ηT ).

utilizar el valor absoluto de la señal ECG(x) recuperada por el bloque antecedente (Etapa

1 en la subsección anterior). La Fig. 4.3 muestra la señal ECG(x) recuperada y el valor ab-

soluto de la misma |ECG(x)|. La posición de las curvas y puntos de interés (x) se detecta

mediante |ECG(x)|, pero la evaluación se realiza en el ECG(x). El ancho del complejo QRS

se obtiene midiendo el número de ciclos de reloj que transcurren entre el punto inicial

de Q (ηl 1) y el punto final de S (ηl 2). La Fig. 4.3 también muestra un acercamiento a la

señal |ECG(x)| donde se pueden observar las posiciones del pico R (ηR ) y el pico T (ηt1,

ηt2 y ηT respectivamente). La desviación del segmento ST según [40] es:

PRp = ηR − ηl 2 −ηl 1

2
(0.1)

STp = ηT − ηt2 −ηt1

2
(0.2)

STdeviation = |ECG(PRp)−ECG(STp)| (0.3)

Dónde ECG(x) es la amplitud del ECG en el punto x. La ecuación (0.3) determina el grado

de desviación del segmento ST y el bit más significativo (MSB) de ECG(STp) proporciona

el signo. De manera similar, el MSB en ECG(ηT ) detecta si existe inversión de la curva T.
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Figura 4.4: Diagrama a bloques del clasificador implementado con lógica difusa digital.

Con estos datos se determina la concordancia entre las curvas. La máquina de estados

que se observa en la Fig. MPECGf, es el bloque de control para la localización de puntos y

la extracción de las características del ECG. Cada estado puede controlar tres bloques ge-

néricos que detectan lo puntos máximos, puntos iniciales y puntos finales de las curvas

de interés en la señal |ECG(x)|. El pico de una curva se identifica mediante la compa-

ración de |EGC(x)| y |EGC(x − 1)| en un intervalo de tiempo, la posición del valor más

alto se guarda en un registro externo. Por otro lado, la detección del punto final de una

curva utiliza la posición del pico de la curva y a partir del mismo compara los siguientes

|ECG(x)| con |ECG(x−1)|durante determinados ciclos de reloj, registrando la posición de

valor mínimo. En cambio, para el punto inicial, primero se identifica el pico de la curva

y se evalúan los puntos anteriores al mismo por un lapso de tiempo determinado por el

tipo de curva (Ver Tabla 4.1), registrando también el valor mínimo. La Tabla 4.1 muestra

la frecuencia y la duración de algunas curvas del ECG. El número de ciclos transcurridos

del reloj principal cuantifica la duración del tiempo de las funciones de ECG en el siste-

ma propuesto. Estos tiempos se utilizan para la identificación aproximada de los puntos.

La memoria RAM está formada por dos bancos de memoria con 300 registros de 12.

42



CAPÍTULO 4. SISTEMA INTEGRADO PARA LA EVALUACIÓN DE SEÑALES ECG 43

Los bancos de la memoria RAM almacenan provisionalmente hasta 300 muestras de las

señales EGC(x) y |EGC(x)|. El algoritmo propuesto funciona de la siguiente manera. El

estado S0 tiene como objetivo detectar el primer pico R de la señal |EGC(x)|, se dejan pa-

sar 200 muestras, al finalizar se comienzan a guardar las señales en la RAM. En el estado

S1 se detecta el pico R y se guarda su posición (ηR ). Además se evalúa la señal EGC(x) en

este punto y el signo resultante se guarda en un registro. Posteriormente en el estado S3

se monitorea el punto ηl1, al detectarlo se activa un contador para comenzar la medición

del ancho del complejo QRS. En el estado S4 se localiza ηl2 (Punto J) y se calcula el valor

PRp. Finalmente, en el estado S5 se usan quince muestras de la señal ECG(x) para deter-

minar el signo del segmento ST y se guarda en un registro. Después de esto, los estados

S6, S7 y S8 encuentran de manera similar los puntos ηT , ηt1 y ηt1 y el signo de la onda T.

El bit de signo del ECG (ηT ) detecta si existe una inversión en la onda T. Una vez que se

obtiene el punto STp, la desviación del segmento ST se determina aplicando la ecuación

0.3 con los valores proporcionados por la RAM. El estado S9 establece la concordancia

con otras curvas, comparando el bit de signo de cada curva con un multiplexor y una

función XNOR. La máquina de estados vuelve al estado S1 iterando el proceso con el

siguiente latido. De esta forma, las características del ECG del latido actual están listas

para ser valoradas por la etapa de clasificación.

4.0.3. Clasificador (Etapa 3)

La etapa de clasificación se implementó mediante un sistema de lógica difusa digital.

Para la descripción del sistema difuso se emplea el lenguaje VHDL y se sintetiza con

celdas digitales estándar de la tecnología CMOS 180nm. El sistema difuso consta de tres

bloques funcionales principales:
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4.0.3.1. Bloque de fuzzificación

La Fig. 4.4 muestra los bloques digitales necesarios para fuzzificar las características

del ECG. Este proceso consiste en asociar grados de membresía a los valores de cada ca-

racterística mediante memorias ROM. Se utilizan funciones de membresía trapezoidales.

Cada memoria tiene un número diferente de posiciones de acuerdo con el rango de va-

lores en cada característica. Como se puede apreciar, para la fuzzificación del ancho del

complejo QRS se generan dos salidas y para el segmento ST se generan tres. Además, en

el análisis difuso se incluye la inversión de la curva T y la concordancia entre las curvas.

4.0.3.2. Matriz de relación-agregación

Este bloque compara los valores de salida de fuzzificación, y toma el valor de grado

mínimo de cada comparación para formar la matriz de relación, de acuerdo con la im-

plicación de Mamdani. Este bloque solo usa un conjunto de multiplexores conectados a

las salidas de la ROM y un detector de valor mínimo. Una máquina de estados controla

el orden de los valores correspondientes de cada función de membresía para ser com-

parados, de acuerdo con la lógica que establece en la Fig. 2.6 conformando la base de

reglas difusas. Cada valor se guarda en una ROM. Posteriormente, la agregación ocurre

cuando la máquina de estado selecciona y compara todos los elementos que apuntan a

la misma salida. Luego, el valor máximo pasa a dos registros µI y µN I que representan la

posibilidad de ser un latido isquémico y no isquémico respectivamente.

44



CAPÍTULO 4. SISTEMA INTEGRADO PARA LA EVALUACIÓN DE SEÑALES ECG 45

Tabla 4.2: COMPARISON OF PERFORMANCE FOR ISCHEMIA HEARTBEATS CLASSIFICATION

Referencia Se % Sp % PPV % Base de datos Integración
[12] 94.4 93.4 86.9 European ST-T NO
[13] 98.56 99.76 99.4 European ST-T NO
[14] 98 98 – 90 patients NO
[15] 81 88.1 86.3 Long-Term ST Database NO
[16] 99 88.8 91.1 Long-Term ST Database NO
[17] 88.7 86.8 87.4 Long-Term ST Database NO

Este trabajo 98.7 97.23 96 Long-Term ST Database Completamente

4.0.3.3. Defuzzification

Es un proceso que calcula el valor real y , a partir de los grados de activación de los

conjuntos de salida. Este trabajo utiliza la ecuación centroide común:

y =
∑(

µBi ·Bi
)∑

µBi
(0.4)

Donde µBi es el resultado de la agregación, Bi es el resultado del grado de membresía

correspondiente. Este bloque se divide en dos partes, la primera hace la multiplicación,

la segunda divide y suma. Un esquema de aritmética distribuida (DA) realiza la multipli-

cación y l suma [41]. El bloque de división es con una multiplicación entre el dividendo

y el inverso del divisor. Si la salida OU T PU T toma el valor 1, el latido es isquémico.

4.1. Resultados y desempeño
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Figura 4.5: Respuesta transitoria del algoritmo para una serie de latidos, a) Latidos realmente isqué-
micos b) Latidos no isquémicos con desviaciones en el segmento-ST.

4.1.0.1. Simulación y síntesis del algoritmo

Las tres etapas del algoritmo propuesto se describieron en VHDL y se simularon a

nivel RTL con la base de datos Physionet. La prueba utiliza una población de latidos

cardíacos de 100112. Donde 75581 componen el conjunto de latidos verdaderamente is-

quémicos, el conjunto no isquémico está formado por 16112 latidos cardíacos con des-

viación del segmento ST por causa de otros desordenes cardíacos, y 8482 son latidos
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normales para complementar la población total de latidos cardíacos. En cada grabación

se consideraron las notas sobre el estado clínico del paciente. Las notas de las graba-

ciones de la base de datos que exhiben episodios isquémicos proporcionan el lapso de

tiempo de ocurrencia. La base de datos Long-Term ST Database de Physionet posee una

frecuencia de muestreo de 250Hz y 12 de resolución en un margen de señal de 1.8V. De

cada grabación del ECG se toman 10 minutos de latidos de un episodio isquémico. Esto

es aproximadamente 600 latidos por cada evento. La Fig. 4.5 muestra la simulación de

la respuesta transitoria del algoritmo propuesto con una serie de latidos isquémicos y

la respuesta transitoria con una serie de latidos no isquémicos. Observe la presencia de

un pulso en la señal de “OU T PU T ” cuando el latido es isquémico. Además, se mues-

tra la detección del complejo QRS “QRS”, el ancho del puso corresponde al ancho del

complejo QRS.

Este algoritmo se sintetizó con la herramienta de implementación física Encounter

® . El algoritmo propuesto utiliza 1534 celdas digitales con una tecnología CMOS 180nm.

El reducido número de multiplicadores resalta la simplicidad del algoritmo propuesto.

El circuito digital de resolución 12 usa un área de 490µm×400µm (Ver Fig. 4.6), que

consume 1.086mW.
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Figura 4.6: Patrón geométrico (layout) del algoritmo propuesto.

4.1.0.2. Resultados en Simulación

El algoritmo propuesto fue puesto a prueba mediante simulación en dos experimen-

tos, el primero considera latidos realmente isquémicos y latidos sanos, el segundo con-

sidera latidos no isquémicos y latidos normales. Además, los casos se simulan para dos

escenarios, en el primero el algoritmo solo considera la desviación del segmento ST co-

mo indicativo de isquemia, es decir, no se incluye la clasificación por lógica difusa y en

el segundo el algoritmo considera las 4 características y el sistema difuso. El rendimien-

to del algoritmo propuesto en la primera parte de la prueba, utiliza una población de

latidos cardíacos de 75581, donde 39441 son latidos isquémicos y 36000 son latidos nor-

males. La predicción positiva en ambos casos es cercana a 96 %. Este resultado además

de mostrar um alto rendimiento en la detección de desviaciones en el segmento ST, re-

vela la eficiencia del algoritmo propuesto para detectar los puntos de interés en el ECG
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Figura 4.7: Representación a nivel de bloque del ADC de aproximación sucesiva con condensador de
matriz dividida.

(ηl 1,ηl2,ηR ,ηt1,ηt2 y ηT ). Por otro lado, es relevante comentar que el valor predictivo

negativo (N PV ) es ligeramente menor durante la prueba de cuatro descriptores (94.5 %

en comparación con 96.4 %) esto como resultado del aumento en los falsos negativos en

algunas grabaciones. La segunda parte de la prueba destaca significativamente la con-

tribución del trabajo. La población de latidos consta de 12544 latidos anormales no is-

quémicos y 12000 latidos normales. La especificidad es la métrica que se utiliza debido

a la ausencia de latidos isquémicos. En este caso, si el algoritmo de clasificación solo

considera el segmento ST, la tasa de falsos positivos aumenta dramáticamente y en con-

secuencia la especificidad es muy baja (48.6 %). Contrariamente, el algoritmo propuesto

(considerando las cuatro características del ECG) muestra un valor de especificidad de

97.6 %. La unión de los resultados de los dos experimentos da como resultado una sensi-

bilidad de 98.6 % y una especificidad de 97.23 %. La tabla 4.2 muestra una comparación

del rendimiento de otros trabajos y el trabajo propuesto (en los dos escenarios).
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Tabla 4.3: Summary of electrical and biomedical signals features.

Señal Ancho de banda Amplitud
(Hz) rango

Electroencefalograma
(EEG)

0,01 to 150 to 1 mV

Electrooculograma (EOG) 0,01 to 50 to 10 mV
Electrocardiografo (ECG) 0,01 to 300 to 10 mV
Electromiografía (EMG)-
Internal

0,01 to 15k to 20 mV

Electromiografía (EMG)-
External

10 to 8k to 100 mV

4.2. Diseño del circuito SAR del ADC

La resolución y el bajo consumo de energía proporcionan a los ADC SAR especifi-

caciones de aplicación biomédica para aplicaciones autónomas y en red. La Tabla 4.3

muestra el ancho de banda y las amplitudes de las señales bioeléctricas más importantes.

El ancho de banda se encuentra en el rango de 0.01 Hz a 15 kHz y los rangos de amplitud

van de 1µV a 100 V. Esta consideración ubica el rendimiento del SAR del ADC apropiado

para la característica eléctrica de las señales bioeléctricas.

La figura 4.7 muestra un ADC SAR totalmente diferencial bipolar con una arquitec-

tura SAR ADC tradicional de 14 bits que funciona como equilibrador. La etapa de mues-

treo y retención (S&H) almacena la entrada, comparando inicialmente con la mitad del

voltaje de referencia 1
2Vr e f (el voltaje de referencia es la amplitud máxima del marco de

la señal de entrada). Si la señal de entrada es mayor que la primera referencia, el con-

vertidor digital/analógico (DAC) mantiene el peso 1
2Vr e f en la escala. De lo contrario,

para la siguiente comparación, el DAC agrega un nuevo peso de 1
4Vr e f y repite el proceso

bit a bit. Esta aproximación continúa almacenando la carga en la matriz de capacito-

res en la figura 4.7. El ADC SAR de este trabajo considera una estructura de resolución

de 14 bits para garantizar la resolución objetivo. La frecuencia de muestreo considera

un factor de sobremuestreo que logra un ENoB de 14, con una relación señal-ruido de

(SN RN = 98.02dB). Siguiendo la expresión para la relación señal-ruido sobremuestreada
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Tabla 4.4: Considerations for the minimum unitary capacitance in UMC180nm.

Parameter Expression Value
Bits resolution N 14

Voltage reference Vr e f 1.8 V
Capacitance density CD 100 fF

Cmm i n CD

{
3,5

[
2N+2(

p
2N−1+(

p
2−1)

p
2N

]
(
p

2−1)2N

}2

18 fF

Cnm i n
4K T 2N+4

Vr e f 2
16 fF

(SN ROS) eqn. (2.5),

SNROS = 98.02dB = 6,02 ·ENoB+1,25+10log10(OSR). (2.5)

A partir de esta expresión, el factor de sobremuestreo es OSR = 16, donde ENoB = 14.

Según la Tabla 4.3, este trabajo considera una frecuencia fundamental fo = 13.760kHz

para señales biomédicas, con 80kHz de ancho de banda (BW) y frecuencia de muestreo

fs = 2.56MHz.

Un circuito totalmente diferencial ofrece beneficios al cancelar el ruido de modo co-

mún, incluido el comparador totalmente diferencial. El SAR diferencial utiliza dos matri-

ces de capacitancias divididas por terminal de entrada con el correspondiente Registro

de Aproximación Sucesiva (SAR) de lógica diferencial. Para esta implementación, las re-

ferencias de voltaje son: Vr e f + =+1,8V , Vr e f − = 0V , Vcm = 0,9V sugeridas para un CMOS

UMC 180 nm. Las siguientes subsecciones detallan las consideraciones de diseño en esta

implementación de SAR de ADC.

4.2.1. Conjunto de condensadores divididos del DAC.

La principal ventaja de usar la distribución de carga en los ADC es el bajo consumo

de energía. Sin embargo, a medida que aumenta la cantidad de bits, la carga capacitiva

y el área del condensador del DAC aumentan exponencialmente. Una solución para el

área del DAC es el DAC de escalado de carga con la configuración de conjunto dividido.
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La Fig. 4.7 muestra las dos estructuras de matriz (MSB y LSB) con acoplamiento capaci-

tivo. Las recientes mejoras del ADC SAR se centran en la estructura del DAC porque este

bloque realiza el muestreo y retención (S&H), la suma y la conversión de digital a analó-

gico en un solo paso. Una consideración inicial para el diseño es la capacitancia unitaria

CU para el bloque de conjunto dividido del DAC. El escenario ideal es la capacitancia

mínima para un MIMCAP en UMC180nm (100 fF).

Sin embargo, según [42], la aproximación de la capacitancia mínima Cu (Cmi n) debe

considerar la temperatura, los efectos de desajuste, la densidad capacitiva típica de la

tecnología, la resolución, el presupuesto de error para el ruido térmico y los valores de

referencia de voltaje. La Cmi n considera todos estos factores con:

Cmin = max
{
Cmm in,Cnm in

}
(2.6)

donde Cmm in es la capacitancia unitaria mínima determinada por la correspondencia, y

Cnm in es la capacitancia unitaria por el ruido térmico de la matriz de capacitores. La Tabla

4.4 resume los parámetros de capacitancia unitaria mínima. Para una resolución de DAC

de 14, la referencia térmica y de voltaje es 16 fF, y la capacitancia mínima del proceso

alcanza exitosamente el límite con un mínimo de 18 fF. Como regla general para asegu-

rar un presupuesto de error de 1
2 LSB: Cu = 4Cmin = 72fF. Sin embargo, de acuerdo con

las reglas de diseño en el proceso UMC180nm [42], la capacitancia mínima permitida es

100 fF. Los interruptores asociados con los capacitores del DAC son complementarios,

y los interruptores de muestreo del front-end de entrada utilizan el esquema bootstrap.

El diseño del interruptor bootstrap utiliza el esquema de configuración y compensación

publicado en [43] para reducir las no linealidades. Además, los interruptores de la com-

puerta de transmisión, que conectan el conjunto del DAC a diferentes referencias de

voltaje (Vr e f± , Vcm), consideran un buen contacto óhmico que mantiene la fuente y el

terminal a granel al mismo potencial para minimizar las no linealidades del efecto de

cuerpo. Los voltajes de referencia permanecen constantes cuando se los compara con la
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Figura 4.8: Finite State Machine for the Successive Approximation Logic. The first state considers a
differential input where V i n− >V cm, and the second a differential input where V i n+ >V cm.

variación del rango de voltaje de entrada, lo que permite simulaciones con variaciones

de PVT para evaluar cambios en la resistencia de la compuerta de transmisión Ronp,n .

El diseño del circuito de la compuerta de transmisión considera un rango seguro para

reducir las no linealidades causadas por Vg s , mitigando la distorsión armónica.

4.2.2. Lógica de aproximación sucesiva

El SAR lógico es la sección digital del ADC que controla los interruptores del DAC de

matriz capacitiva. El tiempo de conversión utiliza (n +2) ciclos , con n como el número

de bits de resolución. El primer ciclo muestrea la entrada analógica y el segundo retie-

ne el voltaje muestreado en la matriz capacitiva. Los siguientes ciclos de reloj ejecutan

la conversión, comenzando con el bit más significativo (MSB), comparándolo con las

respectivas referencias de voltaje 1
2n Vref para n = [1, . . . , N ] con el valor residual.

Generalmente, los trabajos publicados sobre el SAR del ADC implementan el SAR
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Figura 4.9: Transitory ADC SAR Converter V i n+ =Vcm −LBS, V i n− =Vcm −LBS.

lógico con dos bancos de biestables tipo D en cascada, formando un registro de despla-

zamiento. Normalmente, la salida del comparador activa el registro de desplazamiento,

que controla los interruptores del DAC. Las soluciones recientes exploran la estructura

convencional del SAR lógico para mejorar la velocidad de conversión [44, 45]. La princi-

pal desventaja es la incompatibilidad con una estructura de DAC completamente dife-

rencial. Este artículo presenta una novedosa Máquina de Estados Finitos (MSF) con una

síntesis que abarca desde la descripción de Verilog hasta el circuito a nivel de dispositivo.

La novedosa MSF mejora la fiabilidad general del convertidor con el esquema completa-

mente diferencial y ofrece una redundancia simple pero eficaz para mejorar la robustez

del ADC.

La representación del subsistema SAR lógico propuesta en la Fig. 4.8 tiene tres puer-

tos de entrada: Reset , C l k y la secuencia de dos bits Comi n resultante del comparador

totalmente diferencial. La máquina de estados tiene siete salidas que controlan la matriz
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DAC totalmente diferencial. El bit que indica la conversión disponible es CRDY, y S es un

bit indicador que habilita los interruptores de las placas inferiores del condensador DAC

que conectan la tensión de modo común Vcm . El bus CV i n controla los interruptores de

arranque, y los buses CV r 1 y CV r 2 controlan las referencias de tensión diferencial a los

interruptores de la placa superior del condensador.

La figura 4.8 muestra la secuencia lógica SAR, donde la señal de reloj ascendente

cambia los estados. La entrada de reinicio ordena al sistema a la etapa inicial. El siguien-

te proceso es el Sample, donde la salida CV i n FSM habilita todos los interruptores de

arranque, conectando las placas inferiores a V i n+,V i n− según corresponda (véase la fi-

gura F003). En este primer ciclo, la salida S conmuta la sección de LSB del DAC al modo

común Vcm a través de los interruptores centrales. El segundo ciclo lleva al FSM al esta-

do Hold sin importar el Comi n . En este estado, el FSM ejecuta tres procesos: i) retiene

la entrada muestreada, ii) realiza la detección de signo y iii) establece el valor de MSB

(B [13]). El valor de signo resulta del proceso de retención al desactivar los interruptores

de arranque con CV i n , y la salida S desconecta las placas superiores del condensador

LSB. En este proceso, CVcm conecta todos los condensadores de la placa inferior a Vcm ,

y las placas superiores se encuentran en estado flotante, manteniendo el voltaje de en-

trada muestreado. La conexión de las placas inferiores al voltaje de modo común resta

1
2Vr e f al valor de entrada muestreado. Con este proceso, el nodo V yp,n presenta un di-

ferencial de potencial igual a Vi n± ∓ 1
2Vr e f ∓Vcm , el comparador determina el signo de

la tensión de entrada (Vi n+ > Vcm o Vi n− > Vcm), y el camino hacia el estado de conver-

sión comienza estableciendo B [13] en ‘1’ o ‘0’ respectivamente, así como la referencia de

tensión Vr e f ± (estados sombreados en la Fig. 4.8).

El siguiente estado será S3p,n (según el estado inicial). El valor CVcm [13] = 0 desacti-

va el condensador Cu en la sección del arreglo DAC de MSB y C
′
u permanece conectado

a Vcm (CVcm [14] = 1). Simultáneamente, CV r 1,2[13] = 1 habilita los interruptores que co-

nectan la placa inferior Cu a Vr e f ± . El voltaje Vi n±∓ 1
4Vr e f ∓Vcm aparece en el nodo V yp,n
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Tabla 4.5: Setup time in digital design flow Logic SAR.

Design Flow step Time

Logic
Design Entry (HDL) 2 hours
Logic Synthesis 2 minutes
Post-synthesis simulation 40 minutes

Physical
Floor Planning 10 minutes
Placement and routing 2 minutes
Post-Layout simulation 40 minutes
Interconnections 1 hour

para calcular el bit B [12].

En general, cuando la entrada FSM Comi n = “10", la salida B [n] es ‘1’ y si Comi n =

“01", la salida B [n] es ‘0’. Hay dos puntos a tener en cuenta en la aproximación sucesiva:

el lado izquierdo del diagrama FSM, el bus de control CVcm [13 : 0] desconecta los con-

densadores de Vcm y los conecta a la tensión de referencia según la Figura 4.7. Cuando el

bit B [n] es ‘1’, el siguiente estado devuelve CVcm [n] a 1 mientras que retorna si CV r 2 = 0.

Ambas señales mantienen el estado anterior si B [n] = 0. Por otro lado, en el lado derecho

del FSM para B [n] = 1, los estados de la señal de control son CVcm [n] = 0 y CV r 2[n] = 1 y

para B [n] = 0 las señales tendrán el valor opuesto.

Los estados posteriores a S3p,n en la Fig. 4.8 dependen de dos posibles decisiones pa-

ra cada etapa. Por ejemplo, la Fig. 4.9 presenta una simulación transitoria donde B [13] =

0 y B [12] = 1, y el siguiente estado será S4n1. Los valores de CVcm [13] y CV r 2[13] vuel-

ven a ‘1’ o ‘0’ respectivamente (lado izquierdo de la FSM), mientras que se establece

CVcm [12] = 0 y CV r 2[12] = 1 para generar Vi n+ − 1
4Vr e f − 1

8Vr e f −Vcm en el nodo V yp y

Vi n− + 1
4Vr e f + 1

8Vr e f +Vcm en el nodo V yn y calcular el bit B [11]. El proceso es iterativo

hasta el estado S15x1 calculando el LSB. Finalmente, el estado S16x en la Fig. 4.8 des-

carga el condensador C
′
u para una nueva conversión. La FSM considera la característica

totalmente diferencial del DAC con la descripción Verilog y la síntesis digital Cadence

Genus con tecnología CMOS UMC180nm. El convertidor de datos en este trabajo utiliza

la síntesis del sistema digital, que requiere 423 celdas estándar, 74 celdas secuenciales,
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293 celdas lógicas y 56 inversores. La sección del sistema digital consume 27.015nW a

30.7 MHz de potencia estática. El diseño del comparador de voltaje debe ser robusto pa-

ra un buen rendimiento con la máquina de estados propuesta.

Si bien el SAR lógico digital en un diseño totalmente personalizado puede lograr una

alta densidad de transistores, es un proceso largo y propenso a errores con un alto riesgo

de desarrollo, especialmente cuando la resolución de la arquitectura del ADC supera los

12 bits y con arquitecturas totalmente diferenciales. El número de líneas de control au-

menta considerablemente. Un SAR con ADC de 14 bits de resolución requiere al menos

ocho señales de control por condensador (considerando las señales complementarias);

hay 14 condensadores y las líneas de control se duplican para una arquitectura totalmen-

te diferencial. Además, es esencial considerar el circuito adicional para evitar la superpo-

sición de fases en las señales de control. La máquina de estados finitos propuesta en este

trabajo utiliza la ubicación y ruta CAD de la tecnología de celdas estándar, y el tiempo de

desarrollo del diseño se reduce significativamente. La Tabla 4.5 muestra el tiempo para

completar el flujo de diseño de ubicación y ruta digital en este trabajo. Según el informe

en [46], al utilizar el método totalmente personalizado, se tarda un promedio de 5 minu-

tos en completar un cable de interconexión, incluido el tiempo para DRC/LVS. El diseño

en este trabajo tarda aproximadamente 18 horas en interconectar el SAR lógico digital

con la parte analógica. La FSM propuesta en este trabajo acelera el SAR lógico digital y el

diseño de la disposición.

4.2.3. Diseño de comparador robusto totalmente diferencial.

Las especificaciones del comparador de los ADC SAR, como la ganancia, la velocidad

de respuesta y el tiempo de respuesta, limitan la resolución del convertidor. Sin embargo,

esto es posible con un preamplificador seguido de un Latch. El primer paso en el diseño

del comparador de voltaje es el tiempo de muestreo del ADC SAR Fs . Para una resolución

de 14 con 16 ciclos de reloj por conversión y para Fs =1.92 MHz y fcomp =30.7 MHz. Las
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Figura 4.10: Scheme of the proposed continuous-time comparator.

etapas del comparador y del latch deben cubrir esta frecuencia límite y considerar el

nivel de cuantificación LSB de 109µV.

4.3. Caracterización y resultados posteriores al diseño.

El diseño del ADC SAR de 14 bit propuesto utiliza la máquina de estados finitos como

un nuevo SAR lógico, el comparador robusto y la configuración de interruptores de este

trabajo en una tecnología CMOS UMC180nm. El diseño se ajusta a 0.25 2 (500µ × 500µ).

El diseño en la Fig. ?? considera una disposición simétrica con un centroide común para

la matriz DAC capacitiva. El diseño del ADC SAR incorpora estructuras ficticias para la

red capacitiva, con el comparador en el centro junto con transistores ficticios.

La simulación posterior al diseño para un ancho de banda de 80 kHz y una tasa de

sobremuestreo (OSR=16) exhibe el espectro en la Fig. 4.12 a). La frecuencia de muestreo

para esta prueba es 2.56MS/s con una señal de entrada sinusoidal de 13.760kHz, que

está por debajo del límite de ancho de banda para observar un posible contenido ar-

mónico. El resultado posterior al diseño arroja 14.52 de ENoB considerando los modelos

estadísticos típico-típico del kit de diseño de proceso UMC180nm a 60 ◦C.
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(a) PT variations performed to the comparator
in [47].

(b) PT variations with the proposed comparator,
including zoomed view.

(c) Monte Carlo analysis of the proposed comparator, inclu-
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Figura 4.11: Comparator DC sweep response comparison.

(a) ENoB at TT, 60◦C (b) Effective number of bits-PT variations

Figura 4.12: FFT results at 2.56MS/s, Fi n = 13.760kHz
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Tabla 4.6: ADC SAR propuesto para señales ECGB

Specificación Propuesta
Arquitectura Fully Diffe-

rential
Tecnología (nm) 180
Voltaje de alimentación
(V)

1,8

Resolución (Bits) 14
Taza de muestreo (MS/s) 2,56
Área (mm2) 0,25
SNDR (dB) 84,66
Consumo de potencia
(µW)

310,3

OSR 16
Ancho de banda (MHz) ,08
ENoB (Bits) 14,07
FOMw (fJ) 165,76
FOMs (dB) 165,76

∗FOMw = Power
Fs 2E NoB

∗FOMs = SN DR +10log ( BW /2
Power )

Una prueba de variación de proceso y temperatura valida la efectividad de la lógi-

ca de control SAR propuesta y la robustez del comparador. La figura 4.12 b) muestra la

resolución de esquina con una distribución entre 13.31 a 14.52 para 24 pruebas de esqui-

na de simulación posterior al diseño (en análisis transitorio). La esquina crítica en esta

prueba estadística es el proceso SF a −40◦C. Las esquinas SF y FS para cualquier tempe-

ratura muestran ENoB por debajo de 13,5 Bi t s, mientras que TT, SS y FF a 60◦C y 120◦C

mejoran el ENoB porque la respuesta del comparador continuo presenta un desplaza-

miento mínimo en estas esquinas, cambiando la sensibilidad del comparador para los

bits menos significativos.

4.3.1. Comentarios sobre los resultados de la simulación

La Tabla 4.6 resume el rendimiento del convertidor ADC utilizando la lógica SAR pro-

puesta. Las Figuras de Mérito (FoM) de Walden (FoMW ) y Schreier (FoMS) [48] muestran

un buen rendimiento de este trabajo. El convertidor de datos propuesto logra un equili-

brio entre las tasas de muestreo y el consumo de energía. Además, el diseño propuesto
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presenta robustez con variaciones de proceso y temperatura, típicamente inexploradas

en la mayoría de las publicaciones. A pesar de lograr una alta resolución (ENOB>14b),

se reconoce ampliamente que durante el proceso de fabricación, se pierden alrededor

de 4 o 5 bits cuando no hay un esquema de calibración [?], [49], [50], [51]. Sin embargo,

la máquina de estados finitos (FSM) sugerida se puede ajustar para que funcione con un

esquema de calibración. Por ejemplo, en cal, el método de calibración utiliza la aparición

de metaestabilidad en el comparador y el ruido intrínseco para calibrar la matriz DAC sin

cambiar su estructura. En este caso, solo es necesario incluir estados adicionales para la

calibración durante cada conversión.

4.4. Sintesis del algoritmo de clasificación de latidos

La Tabla 4.7 El algoritmo de 14 bits propuesto se describió en VHDL y el código se

sintetizó con Encounter en una tecnología CMOS de 180 nm. La Tabla 4.7 muestra el

número de celdas digitales básicas utilizadas en esta síntesis digital y la Tabla 4.8 muestra

la sensibilidad y especificidad obtenidos.

Tabla 4.7: Hardware Algoritmo Propuesto de 14 bits

Block DFF Adder Counter Comparator Multiplier
Descriptors
prossesing 104 128 20 16 1
extraction

Classification 200 120 3 16 1

Total 304 248 213 32 2

Tabla 4.8: Rendimiento del algortimo propuesto

Number beats VP FN VN FP Se % Sp %

100, 000 29871 2094 61612 6423 93.45 90.56
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El algoritmo de clasificación de latidos cardíacos propuesto en este Capítulo presenta

una sensibilidad del 93.45 % y una especificidad del 90.56 %. El algoritmo propuesto fue

probado por un banco de datos de 100, 000 latidos, este banco incluye latidos isquémi-

cos, no isquémicos y normales. El consumo de energía de 230 nW y la demanda un área

de 325x500 µm hace de esta propuesta de tesis un algoritmo apropiado para la detección

de isquemia cardíaca en dispositivos implantables que administran fármacos. Además,

se puede implementar en otros dispositivos implantables como los marcapasos. La me-

jora principal proporcionada por el algoritmo propuesto es lograr un alto rendimiento

con una implementación de baja complejidad. El algoritmo propuesto amplía la opor-

tunidad de reducir la detección de variables fisiológicas en un detector de enfermedad

cardíaca isquémica para sistemas de administración de fármacos implantables.
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Tabla 4.9: Precisión de clasificación medida del algoritmo propuesto para el latido cardíaco isquémico
(registradores de ECG con eventos isquémicos)

Considerando solo el parámetro del segmento ST Considerando las 4 características del ECG (Este trabajo)

Recording Total ECG TP FN TN FP Se % Sp % PPV % TP FN TN FP Se % Sp % PPV %
beats Lead

s20021 1,287 LIII 685 2 598 2 99.7 99.66 99.7 687 0 599 1 100 99.83 99.85
s20031 1,204 – 604 0 597 3 100 99.5 99.5 604 0 600 0 100 100 100
s20041 1,298 – 697 1 599 1 99.85 99.83 99.85 697 1 600 0 99.85 100 100
s20081 1,212 LII 612 0 600 0 100 100 100 612 0 600 0 1000 100 100
s20101 1,276 LII 676 0 599 1 100 99.83 99.85 676 0 599 1 100 99.83 99.85
s20111 1,290 LIII 690 0 600 0 100 100 100 690 0 600 0 100 100 100
s20121 1,287 LII 685 2 600 0 99.70 100 100 687 0 600 0 100 100 100
s20131 1,209 LII 608 1 599 1 99.83 99.83 99.83 608 1 599 1 99.83 99.83 99.83
s20151 1,298 V4 698 0 600 0 100 100 100 698 0 600 0 100 100 100
s20161 1,189 LIII 589 0 600 0 100 100 100 589 0 600 0 100 100 100
s20171 1,213 LIII 612 1 600 0 99.83 100 100 612 1 600 0 99.83 100 100
s20181 1,282 LIII 676 6 598 2 99.12 99.66 99.70 680 2 600 0 99.70 100 100
s20191 1,294 V4 694 0 599 1 100 99.83 99.85 694 0 599 1 100 99.83 99.85
s20251 1,205 – 602 3 600 0 99.50 100 100 602 3 600 0 99.50 100 100
s20261 1,283 – 681 2 600 0 99.70 100 100 681 2 600 0 99.70 100 100
s20271 1,297 – 697 0 600 0 100 100 100 697 0 600 0 100 100 100
s20272 1,289 – 689 0 597 3 100 99.50 99.56 689 0 600 0 100 100 100
s20273 1,204 – 604 0 600 0 100 100 100 604 0 600 0 100 100 100
s20274 1,213 – 612 1 600 0 99.83 100 100 612 1 600 0 99.83 100 100
s20281 1,298 – 694 4 599 1 99.42 99.83 99.85 696 2 599 1 99.83 99.83 99.85
s20291 1,201 V4 594 7 598 2 98.83 99.66 99.66 599 2 598 2 99.66 99.66 99.66
s20301 1,289 V4 689 0 600 1 100 100 100 689 0 600 0 100 100 100
s20311 1,296 LIII 696 0 599 0 100 99.83 99.85 696 0 600 0 100 100 100
s20321 1,210 LIII 610 0 598 0 100 99.66 99.67 610 0 598 2 100 99.66 99.67
s20331 1,295 V4 695 0 599 0 100 99.83 99.85 695 0 600 0 100 100 100
s20341 1,286 V4 686 0 600 0 100 100 100 686 0 600 0 100 100 100
s20351 1,206 – 605 1 600 1 99.83 100 100 605 1 600 0 99.83 100 100
s20361 1,200 – 596 4 600 1 99.33 100 100 598 2 600 0 99.66 100 100
s20371 1,203 – 603 0 600 0 100 100 100 603 0 600 0 100 100 100
s20381 1,299 – 699 0 599 1 100 99.83 99.85 699 0 600 0 9100 100 100
s20391 1,201 – 600 1 599 1 99.83 99.83 99.83 600 1 599 1 99.83 99.83 99.83
s20401 1,287 – 687 0 600 0 100 100 100 687 0 600 0 100 100 100
s20411 1,297 – 697 0 599 1 100 99.83 99.85 697 0 599 1 100 99.83 99.85
s20431 1,204 – 604 0 600 0 100 100 100 604 0 600 0 100 100 100
s20531 1,203 LIII 602 1 600 0 99.83 100 100 602 1 600 0 99.83 100 100
s20541 1,294 V4 694 0 600 0 100 100 100 694 0 600 0 100 100 100
s20621 1,290 V4 690 0 600 0 100 100 100 690 0 600 0 100 100 100
s20631 1,204 V4 604 0 599 1 100 99.83 99.83 604 0 599 1 100 99.83 99.83
s20641 1,287 V4 687 0 600 0 100 100 100 687 0 600 0 100 100 100
s20651 1,286 V4 686 0 598 2 100 99.66 99.70 686 0 600 0 100 100 100
s20601 1,203 LIII 603 0 600 0 100 100 100 603 0 600 0 100 100 100
s20611 1,209 V4 602 7 598 2 99.85 99.66 99.66 607 2 598 2 99.67 99.66 99.67
s30661 1,289 V5 689 0 600 0 100 100 100 689 0 600 0 100 100 100
s30671 1,212 V5 610 2 600 0 99.67 100 100 612 0 600 0 100 100 100
s30681 2,283 E-S 683 0 598 2 100 99.66 99.70 683 0 600 0 100 100 100
s30691 1,295 E-S 695 0 597 3 100 99.50 99.57 695 0 600 0 100 100 100
s30701 1,287 A-S 684 3 600 0 99.56 100 100 684 3 600 0 99.56 100 100
s30711 1,213 E-S 609 4 600 0 99.34 100 100 611 2 600 0 99.67 100n 100
s30721 1,294 A-S 694 0 598 2 100 99.66 99.71 694 0 598 2 100 99.66 99.71
s30731 1,299 A-S 697 2 600 0 99.71 100 100 697 2 600 0 99.71 100 100
s30732 1,297 A-S 696 1 599 1 99.85 99.83 99.85 696 1 600 0 99.85 100 100
s30741 1,296 E-S 694 2 598 3 99.71 99.50 99.56 694 2 597 3 99.71 99.50 99.56
s30742 1,289 E-S 689 0 600 0 100 100 100 689 0 600 0 100 100 100
s30751 1,200 E-S 599 1 600 0 99.83 100 100 599 1 600 0 99.83 100 100
s30752 1,299 A-S 697 3 599 1 99.57 99.83 99.85 699 0 600 0 100 100 100
s30761 2,282 A-S 682 0 598 2 100 99.66 99.70 682 0 598 2 100 99.66 99.70
s30771 1,290 A-S 690 0 600 0 100 100 100 690 0 600 0 100 100 100
s30781 1,297 E-S 697 0 598 2 100 99.66 99.71 697 0 600 0 100 100 100
s30791 1,294 E-S 694 0 600 0 100 100 100 694 0 600 0 100 100 100
s30801 1,287 A-S 687 0 600 0 100 100 100 687 0 600 0 100 100 100
Total 75,581 – 39519 62 35955 45 99.84 99.87 99.88 39548 33 35979 21 99.91 99.94 99.94
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Tabla 4.10: Precisión de clasificación medida del algoritmo de latido cardíaco isquémico propuesto
(registradores de ECG con frecuencia no isquémica y normal) )

Segmento-ST Considerando 4 características del ECG
Recording Total ECG

latidos Lead TN FP Sp % TN FP Sp %

s20011 1,180 599 581 50.76 1176 4 99.66
s20051 1,200 1701 597 603 49.75 1,200 0 100
s20091 1,296 1701 600 696 46.29 1,296 0 100
s20141 1,213 1701 598 615 47.02 1,206 7 99.42
s20201 1,300 1701 599 701 50.08 1,298 2 99.84
s20211 1,276 1701 600 676 49.87 1,276 0 100
s20221 1,198 1701 600 598 51.28 1,198 0 100
s20231 1,203 1701 600 603 49.70 1,203 0 100
s20241 1,170 1701 600 570 50.08 1,169 1 99.91
s20421 1,203 1701 598 605 49.70 1,203 0 100
s20501 1,198 1701 600 598 50.08 1,198 0 100
s20521 1,214 1701 600 614 49.42 1,209 5 99.58
s20531 1,298 1701 599 699 46.14 1,296 2 99.84
s20541 1,185 1701 600 585 50.63 1,185 0 100
s20621 1,276 1701 600 676 47.02 1,275 1 99.92
s20631 1,217 1701 600 617 49.30 1,211 6 99.50
s20641 1,203 1701 598 605 49.70 1,199 4 99.66
s20651 1,198 1701 599 599 50 1,198 0 100
s20061 1,220 1701 600 620 49.18 1,220 0 100
s20071 1,283 1701 600 683 46.76 1,283 0 100
Total 24,531 1701 1,1987 12,544 48.86 24,499 32 99.86
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CONCLUSIONES

En este trabajo se presenta un algoritmo de clasificación de latidos isquémicos y no

isquémicos a nivel integrado que implementa técnicas de diagnóstico médico a través de

un sistema de lógica difusa. El algoritmo exhibe un alto rendimiento con un valor de pre-

dictividad de 96%. Las pruebas a nivel simulación post-síntesis arrojan una sensibilidad

del 98,7% y una especificidad del 97,23%. La síntesis digital de este algoritmo demanda

una área activa de (490x400) micrómetros cuadrados con un consumo de energía de tan

solo 13.15 µW a 1.8 V. Las características del algoritmo propuesto lo hacen factible pa-

ra su fabricación física en un sistema integrado portable. La principal limitación para su

aplicación en un sistema real portable radica en el desarrollo a nivel integrado del bloque

de adquisición de datos y un ADC que garanticen lecturas ECG confiables. Sin embargo,

este trabajo ya puede incorporarse en sistemas de monitoreo cardíaco ya existentes co-

mo un marcapasos con el fin de evaluar su rendimiento en tiempo real.

El clasificador de latidos cardíacos isquémicos propuesto en este artículo propone

una nueva arquitectura altamente sintetizada. Los resultados experimentales del siste-

ma en chip en un proceso CMOS de 180 nm muestran que una resolución de 8 bits pro-

duce una sensibilidad del 96,43% y una especificidad del 96,88%. Otro caso de prueba

con la implementación física del algoritmo con una resolución de 14 bits mejora el ren-

dimiento hasta una sensibilidad del 99,03% y una especificidad del 99,08%. El consumo

de energía del circuito integrado es de 86 nW y 274 nW, respectivamente. La demanda de
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área con una resolución de 8 bits es de (325 × 300) m2, mientras que la resolución de 14

bits es de (370 × 370) m2 micras cuadradas. La integración, el rendimiento y el consumo

de energía hacen que este algoritmo sea viable para la detección de CI en dispositivos

implantables que administran fármacos y/o otros dispositivos implantables de la línea

de marcapasos.

Se implementó mediante síntesis un algoritmo isquémico de clasificación de latidos

cardíacos que presenta una sensibilidad del 96,43 % y una especificidad del 96,88 %. El

algoritmo tiene un consumo de energía de 86 nW y demanda un área de 325x300 µm. Sin

embargo, a pesar de las ventajas del algoritmo propuesto, se concluyó que era necesario

agregar mas descriptores para probar un banco completo de grabaciones de ECG. Esto

requiere una resolución más alta y un mayor número de consideraciones para mejorar

la base de reglas difusas.

Para mejorar la resolución del algoritmo se diseñó un convertidor Analógico Digi-

tal de Aproximaciones Sucesivas de 14 bits. Se obtuvo un ENOB de 15.33 bits con un

consumo de potencia de 900 µW y un área de 500 x 550 µm. La principal función del

convertidor diseñado es garantizar la resolución requerida por el algoritmo propuesto.

El algoritmo de clasificación de latidos cardíacos de 14 bits presentó una sensibilidad

del 93.45 % y una especificidad del 90.56 %. El algoritmo propuesto fue probado por un

banco de datos de 100, 000 latidos provenientes del banco de datos Physionat Long-Term

ST Database, este banco incluye latidos isquémicos, no isquémicos y normales.

El consumo de energía de 230 nW y la demanda un área de 325x500 µm hace de

esta propuesta de tesis un algoritmo apropiado para la detección de isquemia cardíaca

en dispositivos implantables que administran fármacos. El sistema integrado propues-

to ofrece la oportunidad de implementarse en otros dispositivos implantables como los
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marcapasos.

La mejora principal proporcionada por el sistema propuesto fue lograr un alto rendi-

miento con una implementación de baja complejidad. La propuesta presentada en este

tema de tesis amplía la oportunidad de reducir la detección de variables fisiológicas en

un detector de enfermedad cardíaca isquémica para sistemas de administración de fár-

macos implantables.
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