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Resumen

En este trabajo se estudiara el desarrollo de circuitos integrados en la mayoria de los casos
especificos para una aplicacion médica implantable, tecnologia CMOS de 0.6um estandar y HV
sobre waffer de SOI. El trabajo contiene algunas contribuciones originales obtenidas del
trabajo con circuitos para estimuladores cardiacos y sensores.

En primer lugar, se presentara la técnica de degeneracién de bulk para el incremento del rango
lineal de OTAs, sobre la que existe muy poco trabajo previo. Mediante esta técnica se
demostrara que se puede alcanzar menores voltajes de alimentaciéon y menor distorsion en
comparacién con otros trabajos previos publicados. Se implementd y midié un OTA que
combina técnicas de degeneracién tanto de bulk como de source alcanzando un rango lineal
por encima de 1V con una fuente de alimentacién que varia desde los 1.8V hasta los 5.5V. Este
es el primer estudio sobre degeneracidén de bulk que incluye medidas, y su aplicacidon en
sistemas de bajo consumo y/o aplicaciones médicas. Como aplicacion se implementd un
circuito de adaptacion para la sefial proveniente de un acelerémetro piezoeléctrico para un
sistema de tipo marcapaso adaptativo, utilizando filtros Gm-C.

Seguidamente, se presentara el desarrollo de adaptadores de nivel ciegos con un amplio rango
de voltajes de entrada (desde 1.8V a 5.5V) y salida (desde 0 a 18V e incluso voltajes negativos),
orientados a dispositivos médicos implantables. Se establece una arquitectura modificada y
metodologia de disefio que garantice la operacion robusta de los adaptadores de nivel, para
todo punto de operacién y variaciones del proceso de fabricacion. Como ejemplo de aplicacion
de los adaptadores de nivel, se presenta un multiplicador de voltaje programable del tipo
bomba de carga multicanal, capaz de alcanzar hasta 16V. Se verificd la correspondencia de las
simulaciones con las mediciones en un amplio rango de la tensiéon de entradas (1.6V hasta
5.5V). Se realizaron medidas de la eficiencia emulando una configuracién tipo marcapasos
para 4 estimulos por segundo en un solo canal, mostrando una eficiencia de carga del 95%, y
cerca de un 90% de eficiencia en potencia.

Finalmente se presentaran algunos bloques del circuito que implementan el concepto de
seguridad al estar en contacto directo con tejido bioldgico, a la hora de estimular. Se describe
sistemas de control para estimulacion segura de tejido tanto en tensidén como en corriente, e
incluso un adaptador de nivel modificado (seguro).
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Abstract

In this work, the study and development of integrated circuits for the specific case of
implantable medical applications, in a 0.6um HV CMOS technology on SOl wafer, is presented.
The work contains innovative results obtained from working with circuits for cardiac and other
stimulators, and sensors.

First, the technique of bulk degeneration will be presented for the increase of the linear range
of OTAs, on which there is shortness of previous work. By means of this technique, it will be
shown that lower supply voltages and less distortion can be achieved in comparison with
previous published OTAs. An OTA that combines both bulk and source degeneration
techniques was implemented and measured, reaching a linear range above 1V with a power
supply that varies from 1.8V to 5.5V. This is the first study on bulk linearization which includes
measurements, or its application in low consumption and/or medical circuits. As an
application example, an amplifier and signal processing circuit was developed for a
piezoelectric accelerometer aimed at physical activity estimation in a rate adaptive
pacemaker, using Gm-C filters.

Secondly, the development of blind level shifters with a wide range of input voltages (from
1.8V to 5.5V) and output (from 0 to 18V and even negative voltages), aimed at implantable
medical devices, will be presented. A modified architecture is proposed and a design
methodology that guarantees the robust operation of the level shifters, for any point of
operation and variations on the fabrication process. As an application example, a
programmable multichannel voltage multiplier charge pump types presented, capable of
reaching up to 16V. Correspondence of the simulations with the measurements over a wide
range of input voltage (1.6V up to 5.5V) was checked. Efficiency measurements were
performed by emulating a pacemaker-like configuration for 4 stimuli per second in a single
channel, showing 95% load efficiency, and about 90% power efficiency.

Finally, some circuit blocks that implement the concept of safety by being in direct contact
with biological tissue, when it comes to stimulating are present. Control systems are
described for safe stimulation of tissue in both voltage and current, and even a modified (safe)
level shifter.
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1 Introduccion

En los ultimos afios ha habido un incremento significativo en el desarrollo de nuevas terapias
basadas en dispositivos médicos implantables desde los marcapasos, cardio-desfibriladores
[1], e implantes cocleares [2], hasta dispositivos innovadores para tratamiento de obesidad
[3] , epilepsia, insuficiencia cardiaca, dolor, entre muchos otros. En todos estos casos la
tecnologia microelectrdnica es necesaria y contribuye a su avance constante. Existe un interés
y una necesidad de desarrollar técnicas de circuito y circuitos integrados (ASICS) eficientes
especificos para esta drea de aplicacion.

La mayoria de los dispositivos médico implantables, son sistemas estimuladores de tejido
bioldgico, que entregan pulsos de tension o corriente al paciente a través de electrodos, seglin
requerimientos especificos de cada terapia en particular. Los estimuladores actian en lazo
cerrado o lazo abierto, en el primer caso obtienen informacién del paciente y el entorno a
través de sefiales bioldgicas en los electrodos, o mediante sensores como un acelerémetro,
sensor de oxigeno en sangre, etc.

Se puede definir un bloque de control (en general un subsistema de procesamiento digital)
gue contiene la inteligencia que interpreta las sefiales de los sensores para controlar el disparo
de un estimulo, y otras funciones presentes en dispositivos modernos como la telemetria o
comunicacién con el exterior (en general con el médico o técnico que hace el seguimiento de
la terapia), y todo lo relativo a la fuente de alimentacidn (la bateria en si y otros circuitos de
power managment).

Toda la electrénica es alimentada desde una fuente de energia que puede ser tan sencilla
como una bateria primaria de grado médico [4], hasta baterias secundarias con carga
inaldmbrica incluyendo reguladores complejos. Algunas caracteristicas comunes y necesarias
en las aplicaciones médicas son el minimo consumo de corriente desde la bateria, y la
confiabilidad y seguridad necesaria en circuitos que estan en contacto directo con el paciente.

En este trabajo se estudiara el desarrollo de algunos bloques de circuito eficientes y en la
mayoria de los casos especificos para una aplicacion medica implantable. El trabajo contiene
resultados innovadores obtenidos del trabajo con circuitos para estimuladores cardiacos y
otros.

En el Capitulo 2, se presentara la técnica de degeneracion de bulk, sobre la que existe muy
poco trabajo previo, aplicada a un sensor de actividad fisica utilizando un acelerémetro
piezoeléctrico. Mediante esta técnica se demostrara que se puede alcanzar menores voltajes
de alimentacidn y menor distorsién en comparacidn con otros trabajos previos publicados por
Arnaud, et. al en [5] y [6]. La técnica de degeneracidn de bulk ha sido poco estudiada, como
tal, salvo por Monsurrd, et. al en [7]. El trabajo aqui presentado es el primer estudio que
incluye medidas y su aplicacidn en sistemas de bajo consumo y/o aplicaciones médicas.

En el Capitulo 3, se presenta el desarrollo de adaptadores de nivel eficientes para un rango
amplio de voltaje, desde 0 a 18V e incluso voltajes negativos, implementados en tecnologia
CMOS HV. Se introduce una metodologia de disefio y topologias que permiten el desarrollo
de un adaptador de amplio rango. Como aplicaciéon ejemplo se presenta un multiplicador de
tensiéon multicanal programable, que utiliza los adaptadores desarrollados.

En el Capitulo 4 se presentan algunos bloques de circuito que implementan el concepto de
seguridad al estar en contacto directo con tejido bioldgico, a la hora de estimular. Se describen
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sistemas de control para estimulacion segura de tejido tanto en tensidén como en corriente, e
incluso un adaptador de nivel modificado (seguro).

1.1 Microelectrdnica y dispositivos médicos implantables

Un dispositivo medico implantable, se define como cualquier tipo de dispositivo médico que
esta compuesto en parte por componentes electrénicos y es implantado dentro del cuerpo.
El primer dispositivo médico implantable utilizado fue un marcapaso cardiaco, el cual se
convirtié en un dispositivo cominmente utilizado desde la década del 1970, segun Haddad,
et. al en [8]. Actualmente una gran variedad de dispositivos implantables se estan utilizando
tales como desfibriladores cardiacos internos [1], implantes cocleares [2],
neuroestimaluadores [3] y bombas implantables de entrega de medicamentos [9], por citar
los mds comunes. La utilizacidn de dispositivos médicos implantables ha aumentado mucho
en los Ultimos afios y se espera que siga incrementado [10], [11].

Los dispositivos médicos implantables para distintos tipos de terapias presentan una amplia
variedad de requisitos y especificaciones, sin embargo, podemos encontrar algunas
caracteristicas comunes a la mayoria de ellos.

1. Bajo consumo: Cambiar o cargar baterias puede ser un inconveniente, debido a su
dificultad, costo y riesgo para el paciente. Por ello todo dispositivo medico
implantable debe consumir la menor cantidad de energia posible, segin Amar, et. al
en [12], y Soykan en [13].

2. Alta confiabilidad: La falla de los dispositivos médicos implantables puede causar
dolor, dafio e incluso poner en riesgo la vida del paciente. Por lo tanto, la probabilidad
de fallas debe ser muy baja, se deben tomar todas las medidas posibles durante el
disefio y la fabricacion para que el dispositivo resulte confiable. El mantenimiento de
los dispositivos implantados es caro y presenta siempre un cierto riesgo [14].

3. Seiiales de bajo voltaje: La mayoria de las sefiales biolégicas dentro del cuerpo
humano, asi como las salidas de los transductores estdn en el rango de los pvV o mV
las cuales precisan cuidado a la hora de amplificar y procesar, segun Rieger, et. al [15],
Sahin en [16], y Sun, et. al en [17].

4. Bajas frecuencias: El rango de frecuencias de las sefiales bioldgicas van desde
fracciones de Hertz hasta algunas decenas de kilo Hertz [16], [17].

5. Tamanfo reducido: Los dispositivos médicos implantables deben ser lo mds pequefios
posibles, para ser lo menos invasivo posible al cuerpo humano, segin Gerrish, et. al
en [18]. Este requisito pude tener un efecto contrario en un ASIC, ya que a veces un
aumento en el area del ASIC puede llevar a minimizar la cantidad de componentes
externos y por tanto el tamafio global del implante.

6. Estimulacidon en voltajes (incluso alto voltaje hasta decenas de Volts o mas) y/o
corriente.

Para poder satisfacer todos estos requerimientos generales, la microelectrénica se vuelve una
herramienta esencial para el desarrollo de dispositivos médicos implantables.
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1.2 Circuitos de estimulo

Un sistema de estimulacidon de tejido basicamente estda compuesto por los elementos
mostrados en la Figura 1-1, un generador de estimulo (sea en tensidon o en corriente),
interruptores para entregar o cortar el estimulo, electrodos que conectan el dispositivo al
tejido, filtros-amplficadores, sensores, y el bloque de control que decide con qué valor y por
cuanto tiempo estimular. La estimulacién puede ser entregando una tension al tejido, que
varia desde algunos cientos de mV hasta 18-20V (incluso mayor en casos excepcionales), o
bien forzando una corriente por el tejido que varia desde algunos cientos de YA hasta decenas
de mA.

Los circuitos de estimulo entran en contacto directo con el paciente debiendo cumplir con
todas las medidas de seguridad necesarias impuestas por [19] para garantizar no causar dafio
frente a una falla simple, como la ruptura de algin un transistor o falla de software por
ejemplo.

Todos los circuitos de este trabajo fueron disefiados en una tecnologia CMOS de alto voltaje
(HV) de 0.6um (XCO6 y XTO6 de XFAB).

Tejido
Generador de estimulo Interruptor

Electrodo
\Y /

Control <:I Filtrado <:I| Sensores

Amplificado

Figura 1-1 Sistema tipico de estimulacion para dispositivo medico implantables
1.2.1  Estimulacion en tension

La estimulacién en tensidon consiste en entregar al tejido, un pulso de o tren de pulsos de un
cierto valor de potencial. El valor de esta tensién, la frecuencia, y duracién de los pulsos
depende del tipo de patologia que se esté tratando, a modo general podemos decir que la
magnitud de los pulsos van de cientos de mV hasta alguna decena de V y la duracién en tiempo
desde algunos s hasta decenas de ms. En |la Figura 1-2 se muestra un sistema simplificado de
estimulacién en tension, utilizando un solo transistor PMOS de alto voltaje (HV) como llave de
paso, segun Gak, et. al en [20].

Los transistores de HV son necesarios para poder utilizar tensiones de estimulo elevadas
(Vstim). Al gate del transistor My, se lo conecta a GND para entregar la tensién Vstiv al tejido y
es conectado a Vsmim para abrir el transistor M. El blogue CONTROL en este caso lo suponemos
como un simple driver, puede ser desde un inversor hasta un adaptador de nivel (Level Shifter)
dependiendo del valor de Vstm [20].

El valor de tensidn real entregado al tejido es menor que Vsym debido a la impedancia del
transistor y del electrodo, este defecto pude ser compensado conociendo o midiendo la

10
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impedancia vista para ajustar el Vsnim al valor adecuado. El circuito presentado tal como en la
Figura 1-2 puede presentar problemas de seguridad lo que se analiza mas adelante.

VSTIM 4

CONTROL M,

ELECTRODO

TEJIDO

Figura 1-2 Ejemplo de estimulacién en tension
1.2.2 Estimulacion en corriente

La estimulacidon en corriente consiste en hacer circular desde o hacia tejido un pulso o tren de
pulsos de un cierto valor de corriente. El valor, frecuencia y duracién de estos pulsos depende
del tipo de patologia que se esté tratando, pero a modo general podemos decir que la
magnitud los pulsos van de cientos de YA hasta alguna decena de mA y la duracién en el
tiempo desde algunos us hasta decenas de ms. En la Figura 1-3 se muestra un esquema
simplificado de estimulacidn en corriente.

En este caso se conecta por un lado el tejido a una tensidon Vrgipo Y una tensidon Vgee
(programable) [21] y la resistencia Rstim definen el valor de la corriente de estimulacion (Istim).
El transistor de paso M; debe ser de HV ya que Vreioo puede ser elevado, si se quiere estimular
con corriente relativamente alta, ya que el electrodo y el tejido presentan una impedancia
gue puede influir en su valor. El circuito presentado tal como en la Figura 1-3 puede presentar
problemas de seguridad lo que se analizado mas adelante.

11
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VTEJIDO

TEJIDO

ELECTRODO
Istim

M;

RST]M

GND

Figura 1-3 Ejemplo de estimulacién en corriente.

1.2.3 Balance de carga

La estimulacion de tejido bioldgico tanto en tensidon como en corriente genera fenémenos
electroquimicos de tipo electrélisis en el tejido que le pueden causar un dafio irreversible.
Desde el punto de vista del circuito se puede modelar como una acumulacién de carga en la
interface tejido-electrodo. En tanto no se causa un dafio, desde el punto de vista de la carga
eléctrica el fendmeno es reversible.

Para evitar cualquier tipo de dafio al paciente es necesario que la carga eléctrica neta
entregada al tejido biolégico en cualquier proceso de estimulacidon eléctrica sea neutra, segun
Merrill et.al, en [22]. En la practica esto significa que la corriente continua entregada debe
ser inferior a algunos pocos pA (dependiendo de la aplicacion) como rango aceptable. Esta
regla es invariable, incluso es necesario prever que algin componente del circuito puede fallar
y aun se debe preservar la carga neutra en un dispositivo seguro.

Algunos dispositivos médicos implantables estimulan con ondas bifasicas para poder generar
balance neutro, pero debido al desapareo de los distintos componentes no se puede
garantizar que la carga que se entrego sea exactamente igual a la que se toma con el pulso
contrario, segun Sooksood, et. al, en [23], normalmente se tiene un desbalance entre el 1-
5%.

Una solucidn tipica a este problema es colocar un capacitor en serie con el electrodo, que evita
gue dicho desbalance genere una corriente continua a tejido [23]. Esta técnica presenta el
inconveniente que dicha carga se va acumulando en el capacitor serie con el paso del tiempo,
por eso normalmente luego de un ciclo de estimulacién se tiene un ciclo conocido como
“Balance de carga” donde se descarga el capacitor serie.

En la Figura 1-4 se muestra un ejemplo de circuito con balance de carga, el estimulo se realiza
sobre el tejido a través de los transistores HV M ,. El capacitor serie que se utiliza para evitar
el pasaje de continua a tejido es Cs (externo), y Cs es descargado a tierra a través de los
transistores M,z luego de cada ciclo de estimulacion, realizdndose asi el balance de carga.

12
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1'.,,-"5-|-|y

CONTROL W,

Me

GND

M2

GND

Figura 1-4 Sistema de estimulacion en tension con balance de carga (se obvian los
electrodos por simplicidad).

1.3 Requisitos de seguridad en los dispositivos médicos implantables

Garantizar la seguridad en los dispositivos médicos implantables es uno de las condicionantes
mas importantes a la hora de disefiar ASICS con este fin. Los dos principales aspectos a tener
en cuenta son:

¢ Confiablidad: Por confiabilidad entendemos que la probabilidad de que ocurra una
falla, debe ser lo mas baja posible. Por esto varias técnicas de disefio son utilizadas
para mejorar la confiabilidad de los circuitos. También durante el proceso de
fabricacion es posible utilizar practicas que aumentan la confiabilidad, aunque aplican
sobre todo al dispositivo y no al ASIC. Estas practicas van desde la trazabilidad de los
componentes, proveedores y plantas productoras certificadas, burn-in de los
circuitos, multiples etapas de inspeccidn, etc.

e Seguridad: Aun con un disefio y manufactura confiable, luego de la realizacion de
pruebas y control de calidad de los ASICS o dispositivos, no es posible garantizar que
no ocurrird alguna falla. Entendemos que un circuito es seguro si frente a una falla
simple (la falla de un solo elemente, por ejemplo, la ruptura del gate de un de

13
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transistor) no se genera ningln evento catastréfico. Un evento catastroéfico es
cualquier riesgo de dafio para el paciente [19].

No existe dispositivo libre de fallas, pero si con la probabilidad de falla muy baja (alta
confiabilidad). Considerando las fallas como eventos independientes del punto de vista
estadistico, es muy poco probable que se den dos fallas de forma simultaneas [14], segun
Moghe, et. al en [24] y Shannon en [25]. La practica habitual en los disefiadores de ASICS para
dispositivos médicos implantable, es que una falla simple no genere un evento catastrofico
cumpliendo asi con los establecido en [19].

Los eventos catastréficos varian de en un dispositivo a otro, por ejemplo, en un marcapaso un
error de firmware no puede causar que el corazén del paciente lata a mas de 200 ppm. Pero
en cualquier circuito en contacto con tejido bioldgico el principal riesgo es la fuga de una
corriente DC mayor a algunos pocos UA, segln Gak, et al. [20].

Para un dispositivo estimulador podemos tomar como regla general que:

“Una falla simple (por ejemplo, ruptura del gate de un transistor MOS) no puede generar
que una corriente continua (DC) fluya por el tejido.”

Una practica usual para solucionar este problema es colocar un capacitor externo en serie con
los electrodos (tanto de medida, pues los amplificadores pueden fallar y drenar corriente por
la entrada, como estimulacidn), segin Lentola, et. al en [26] y Tacker, et. al en [27]. Esta
técnica resulta con el inconveniente de agregar componentes externos, ademds no siempre
es posible de implementar. Por ello resulta interesante para los disefiadores desarrollar
técnicas alternativas mas complejas desde el punto de vista del circuito como lo presentado
por, Gak, et. al en [28], Lasa, et. al en [29], y en [30], que implementan circuitos seguros
evitando el uso de capacitores externos en serie.

1.4 Tecnologia de alto voltaje

Para el desarrollo de circuitos en aplicaciones médicas serd necesario manejar voltajes
relativamente elevados. En la mayoria de los casos basta con 10 a 20V pero es mds de lo que
manejan las tecnologias estandar de circuitos integrados. Existen algunas técnicas que
permiten utilizar tecnologia estandar CMOS para el manejo de alto voltaje, presentado por
Potani, et. al en [31], Singh, et. al en [32], y Geng et. al en [33], sin embargo, tecnologias
especificas de alto voltaje (HV) son preferidas por los desarrolladores de dispositivos médicos,
ya que no se rompen las reglas de disefio del fabricante y se dispone de muchisima mayor
flexibilidad de tipos de transistores. Ademas, en la actualidad la diferencia de precio ya no es
relevante.

Agregando nuevas capas al proceso de fabricacién CMOS se logran tecnologias de HV con
dispositivos que soportan tensiones elevadas, segln Sun, et. al en [34]. En este trabajo se
trabajé sobre las tecnologias XT06 y XC06 de Xfab (www.xfab.com) de 0.6 micrometros, la
primera sobre una waffer SOl y la segunda sobre waffer estandar. Ambas tecnologias también
presentan core estandar de 5V, capacitores poly-ploly, y poly de alta resistividad para
resistencias del alto valor hasta alguna decena de MQ.

En la Figura 1-5 se muestra un corte vertical de uno de los varios transistores de alto voltaje
(o simplemente HV) disponible, un transistor HY NMOS llamado nhv. El nhv tiene estructura
usual de un transistor HV incorporando un oxido de gate grueso que le permite soportar
tensiones Vs hasta de 18V, y la difusidn de drain se hace crecer sobre un pozo n (NWELL) para
gue el transistor soporte tensiones de corte Vps elevadas.
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En este trabajo se utilizaron tanto transistores de HV como de bajo voltaje (LV), en la Figura
1-6 se muestran los distintos simbolos de algunos transistores utilizados. Notar en la figura
que los transistores pierden la simetria, el drain de HV se denota con una doble linea.

DRAIN-
GATE  EDGE-FOX

BULK SOURCE /,:l | DRAIN

FOX W FOX e FOX m FOX

PTUB NWELL

Figura 1-5 Corte vertical de transistor HV NMOS (nhv) de XT06

—] T

LV 5V LV 5V HV PMOS HV NMOS
NMOS PMOS phv nhv

Figura 1-6 Simbolos de los diferentes transistores utilizados en este trabajo: LV NMOS, LV
PMOS , HV NMOS (nhv) y PMOS (phv). Los transistores LV tiene oxido fino de gate que les
permite soportar hasta 5V Vgs. Los transistores HV tiene oxido grueso de gate que les
permite soportar 18V Vs y hasta 60V Vps por la difusion de drain sobre pozo N.

Las tecnologias XT06 y XTO6 utilizadas son casi iguales. La diferencia es el Waffer aislado de
XT06 que incorpora ademas la capacidad de aislamiento entre transistores o subcircuitos a
través de “trincheras” (ver Figura 1-7) de 6xido de silicio (Trench isolation). Cada transistor
pueda estar si se desea en su propia “isla” de silicio lo que es muy util para evitar latchup
(incluso es posible utilizar diodos en directa) y garantizar la seguridad del circuito en
determinadas circunstancias. Los transistores y el proceso de fabricacién son muy similares
en XT06 y XCO6.

XTO06 a su vez por tratarse de una tecnologia del tipo SOI, presenta bajas capacidades parasitas
(mejorando el “croostalk”), bajo ruido y mejores caracteristicas frente en interferencia electro
magnética (EM/ por su sigla eninglés). En la Tabla 1-1 se presenta un resumen de caracteristica
de algunos dispositivos.
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Figura 1-7 Corte vertical transistores NHV (arriba) y PHV (abajo) XT06

TRANSISTORES
MOS VT(V) |DS@VGS (p.A/p.m) BVpss (V) Max Vps (V)
NMOS 5V 0.87 470@5 31 5.5
PMOS 5V 0.9 230@5 12 5.5
. NMOS con 0.9 520@5 12 55
imlpante ESD
NMOS HV 0.82 220@12 60 30
PMOS HV 0.75 190@12 70 40
RESISTENCIAS RS (Q/0) Max Ve (V)
Bajo TC poly0 580 60
Poly de alta
resistividad 3500 60
DIODOS V; (V) Max I(mA/um) Max V; (V)
Rectificador 0.82 0.25 10
Rectificador HV 0.83 0.25 50
CAPACITORES BV (V) Areaufl‘:'g (FF/ Max Ve
Cap poly0/poll 30 1.87 8
Cap lineal
0oly0/poll 20 1.02 8

Tabla 1-1 Algunos dispositivos y sus caracteristicas de XT06, www.xfab.com.
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1.5 Contenido del trabajo

El disefio de ASICS para dispositivos médicos implantable es de interés tanto para la academia
como para la industria. Sin embargo, se tiene poca bibliografia respecto al disefio de ASICS
para estimulacion tanto en tensidon como en corriente, sobre todo por el hecho que se trabaja
con tecnologias HV que no siempre estan disponibles a nivel universitario y las compafiias
lideres en esta area por cuestiones de propiedad intelectual no generan publicaciones.

A lo largo de este trabajo se intentard hacer algunas contribuciones al disefio de circuitos
eficientes, y se mostrara varios circuitos ejemplo, para aplicaciones médicas implantables.
Especialmente se trabajara con circuitos de estimulo y tensiones elevadas, circuitos seguros,
pero también se presentara la técnica de linealizacidn por sustrato (o Bulk) aplicada a filtros
Gm-C de muy baja frecuencia para procesar la seiial de un sensor en un marcapasos adaptivo.

En el Capitulo 2 se presentara la técnica de degeneracion de bulk, aplicada a un sensor de
actividad fisica utilizando un acelerémetro piezoeléctrico. Mediante esta técnica se
demostrara que se puede alcanzar menores voltajes de alimentaciéon y menor distorsion en
comparacion con otros trabajos previos publicados como en [5]. La técnica de degeneracién
de bulk ha sido poco estudiada explicitamente salvo por, Monsurro, et. al en [7], siendo este
trabajo el primer estudio que incluye medidas y la primera vez que se utiliza en un sistema de
bajo consumo y/o aplicaciones médicas.

En el Capitulo 3 se presentara el desarrollo de adaptadores de nivel, (adaptadores de nivel o
Level Shifter o LS, traducen voltajes digitales en diferentes dominios) para un rango amplio de
voltaje: desde 0 a 18V e incluso voltajes negativos. Se presenta una metodologia de disefio y
topologias que permiten el desarrollo de un adaptador de amplio rango. Como aplicacidn
ejemplo se presenta un multiplicador de tensién multicanal programable, que utiliza los
adaptadores desarrollados para general las tensiones necesarias en un estimulador de tejido.

En el Capitulo 4 se hace énfasis en la seguridad; se presentaran algunos bloques de circuito
gue implementan el concepto de seguridad al estar en contacto directo con tejido biolégico,
a la hora de estimular. Se describirdn sistemas de control para estimulacion segura de tejido

tanto en tensidon como en corriente, e incluso un adaptador de nivel modificado (seguro).

Finalmente, en el Capitulo 5 se presentan las conclusiones generales y trabajo futuro.
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2 Degeneracion de Bulk en OTAs
Lineales de Bajo Voltaje.

Los dispositivos médicos implantables adecuan su comportamiento en funcién del estado del
individuo y su entorno, para ello obtienen la informacién mediante electrodos y sensores. En
el caso de un marcapaso por ejemplo se mide la actividad cardiaca mediante electrodos en
auriculas y ventriculos, o la actividad fisica de la persona a través de un sensor de aceleracion
(en el caso de marcapasos adaptivos) [5] [6].

Para amplificar y filtrar sefiales bioldgicas a veces se utilizan amplificadores operacionales de
transconductancia (OTA por su sigla en inglés) que son de mucha utilidad debido a su bajo
consumo de energia y versatilidad de implementar filtros de baja frecuencia. Los filtros
preferidos utilizan trasconductores y capacitores integrados, se denominan tipo Gn-C u OTA-
C, segun Schaumann en [35] y Sanchez, et. al en [36].

Los filtros Gm-C pueden alcanzar un consumo de uW como, Arnaud, et. al en [6], una
propiedad muy importante para sistemas implantables. Pero la linealidad y el bajo voltaje de
alimentacién son una limitante, especialmente en el caso de transistores con elevado Vr
comun en las tecnologias utilizadas en aplicaciones médicas. Surge entonces la necesidad de
proponer técnicas de circuitos que permitan aumentar el rango lineal de los OTAs y reducir el
voltaje de alimentacidn, sin deteriorar el ruido y offset de los circuitos.

En esta seccidn se propondrd una técnica denominada de degeneracién de bulk para
aumentar el rango lineal de transconductores en circuitos de medida de nano-consumo. La
técnica fue introducida hace algunos afios por Monsurrd, et al en [7] pero su aplicacién aun
es limitada, sin presentarse en las bibliografias realizaciones practicas con circuitos fabricados
y aplicaciones en sistemas de bajo consumo y/o aplicaciones médicas.

A continuacién, se presenta la técnica de linealizacién por degeneracién de bulk y su
justificacidon. Luego se presenta un OTA que combina técnicas de degeneracion tanto de bulk
como de source alcanzando un rango lineal por encima de 1V con una fuente de alimentacion
gue varia desde los 1.9V hasta los 5.5V. Este circuito fue fabricado en tecnologia CMOS HV
aislada XT06 de XFAB (www.xfab.com), lograndose un aumento del rango lineal con un
deterioro despreciable en consumo, ruido u offset.

Finalmente se presenta circuito de adaptacién para una sefial proveniente de un acelerémetro
piezoeléctrico para un sistema de tipo marcapaso, utilizando filtros Gm-C. El circuito consume
500nA, y puede amplificar sefiales desde los 15uV por su condicidn de bajo offset a la entrada.
El circuito realizado ocupa un area total de 0.8mm?. Las especificaciones son similares al
circuito, presentado por Arnaud, et. al [6] para la misma tarea, pero se alcanza un menor
voltaje de alimentacion gracias a la técnica de degeneracion de bulk aplicada en los OTAs mas
comprometidos del circuito.

2.1 Introduccion

Un amplificador operacional de transconductancia es un bloque de circuito con entrada
usualmente diferencial e impedancia de entrada idealmente infinito, que a su salida entrega
una corriente proporcional al voltaje de entrada (ecuacién 2-1). De aqui en mas llamaremos
Gm 0 transconductancia del circuito, a la relacién entre el voltaje diferencial de entrada y la
corriente de salida (Ver Figura 2-1)
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Figura 2-1 amplificador operacional de transconductancia, OTA por su sigla en inglés.

La unidad de la transconductancia es el Siemens, 1S = 1A/1V. Es claro que la relacién lineal de
la ecuacién 2-1 vale dentro de ciertos limites, y para tensiones de entrada grandes el OTA
empieza a saturar o presenta una distorsion significativa. El OTA puede ser un simple par
diferencial o circuitos mas complejos con el objeto de mejorar algunas caracteristicas como
linealidad, offset, rango de modo comun, etc. Los OTAs son bloques analdgicos muy versatiles
que permiten amplificar y filtrar sefiales a un costo minimo de consumo.

En los ultimos afios se han realizado muchos esfuerzos para el desarrollo de OTAs con muy
baja transconductancia y gran rango lineal, caracteristicas indispensables en circuitos
biomédicos o dispositivos médicos implantables. En aplicaciones con sefiales bioldgicas se
tienen componentes principales de frecuencia exigiendo una baja transconductacia. Para
valores de capacitores integrables, a veces se requiere de OTAs con transconductancia tan
pequefia como unos pocos nS o incluso menos, equivalentes a resistencias de varios GQ lo
que requiere de técnicas de circuito especiales.

Los filtros implementados con OTAs y capacitores (filtros Gm-C) se han utilizado para procesar
sefiales de forma eficiente en multiples dispositivos médicos, como implantes cocleares,
marcapasos, u otros dispositivos sensibles al consumo de energia [5] , [37], [38], [39], [40],
[41], [42], [43].

El desempefio de los filtros Gn-C usualmente esta limitado por la respuesta lineal de los OTAs
involucrados, y es por ello que existen varias técnicas para aumentar el rango lineal tales
como: la degeneracién de source y gate del par diferencial [40], [43], [44], [45], [46], los
transistores controlados por bulk [40], [46], [47], el uso de un divisor capacitivo a la entrada
[37] o gate flotantes y cuasiflotantes [46], [48], [49] , transistores de entrada en triodo [42],
[50] o diferentes métodos de divisién de corriente [5] , [39], [46], [51], [52], que han sido
reportados en la literatura.

Luego de revisar las referencias citadas, es posible concluir que existen numerosas técnicas
para reducir la transconductancia de OTAs con transistores, y aumentar el rango lineal. Pero
a veces existe confusion entre la relacidén entre ambas caracteristicas de un transconductor, y
la relacion con otras no idealidades del circuito como el offset, ruido, voltaje de alimentacion,
rango de modo comun, etc. La limitante a la hora de disefiar un OTA de muy bajo valor no es
la transconductancia en si, sino que se debe considerar el problema en su conjunto incluyendo
el consumo de corriente, offset, (etc.).

En la Figura 2-2 a), se presenta un OTA simétrico clasico. La trasformacidn de voltaje a

corriente ocurre en el par diferencial de entrada Miaib, mientras que el resto de los
transistores forman espejos de corriente que copian esta corriente hacia la salida.
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Las transconductancias de muy bajo valor se pueden obtener polarizando los transistores con
muy baja corriente, esto esta limitada por las corrientes de fuga en el canal o los diodos de
drain y source. Las corrientes de fuga del canal para Ves=0V se pueden reducir utilizando
técnicas especiales de circuito como, presenta Linares-Barranco, et. al en [53] donde se
presentan circuitos de femto-Ampers, o con la utilizacién de transistores largos como en [41]
[50] [52] [54] donde se utilizan corrientes de polarizacién del orden de pA o inferiores en
algunas de las ramas del OTA. El problema con las fugas en el canal se debe a que la corriente
sub-umbral es inversamente proporcional al largo del transistor,

W Ves
Ip ocT.e"UT. 22

La ecuacidén 2-2, es valida aun para Ves negativo, entonces las corrientes de fuga pueden ser
reducidas en uno o dos 6rdenes de magnitud simplemente eligiendo la relacién de aspecto
W/L adecuada.

En la ecuacién 2-2 Vs es el voltaje entre gate y source, Ur el voltaje térmico, n es el factor de
pendiente [55] y W, L son el ancho y largo del canal del transistor respectivamente.

En la Figura 2-2 b), se muestra la corriente de salida normalizada, obtenida a partir de
mediciones, de un OTA simétrico variando la corriente de polarizaciéon, desde algunas decenas
de PA hasta una corriente minima de 1.5pA. Como se puede apreciar en las curvas, el mayor
problema no es obtener un bajo valor de transconductancia, sino el deterioro del rango lineal
del OTA a medida que se disminuye la corriente de polarizacidn y los transistores Mia 1, €ntran
eninversidn débil (Wl por su sigla eninglés). Para el transistor en Wl el rango lineal a la entrada
del OTA esta entre 60-70mV, produciendo una distorsion significativa a la salida para valores
a la entrada mayores [54].

El rango lineal del OTA medido en la Figura 2-2 b) empieza a aumentar solo cuando la
corriente de polarizacidn se incrementa, y los transistores de entrada (W=120um, L=0.6um)
entran a operar en inversion moderada (Ml por su sigla en inglés). El par diferencial puede
ser disefiado para operar en MI, o en inversidn fuerte (Sl por sigla en inglés) para aumentar el
rango lineal del OTA a expensas de transistores muy largos en el caso de corrientes de
polarizacidn bajas, y un Ves: grande que limitara el rango de la fuente de alimentacion del OTA
(Vce). Mas aun en el caso de querer polarizar con algunos pocos pA, los transistores Mip 1p
necesarios son tan largos para mantenerse en Ml que se vuelven impracticos.

20



ASICS para dispositivos médicos implantables

M \j I L, ii_i réMLef I E]MM,

a)

© 3pA L~ 15pA
18 75pA

= J

S

—
054 =

(4]

2

©

(%]
004 o

©

[

2

c
-0,54 g

—_

Q

o b)
-1,0 .

15nA 15nA Voltaje de entrada (V)

T T T T T T
-300m -200m -100m 0 100m 200m 300m

Figura 2-2 a) OTA simétrico estdndar b) Corriente de salida medida de un OTA
(W14,16=120um, L1a,15=0.6um y Vcc=3V), para lsis =1.5pA hasta lsias =60pA. La corriente de
salida es normaliza respecto a lgas.

2.1.1 Técnicas de linealizacion de OTAs

En circuitos practicos, para manejar sefiales grandes a la entrada, los disefiadores deben
emplear técnicas de aumento del rango lineal de los OTAs. En la Figura 2-3 se muestra un
ejemplo cldsico de degeneracidn de source mediante el uso de una resistencia, y en la Figura
2-4 se muestra el esquematico con sus dimensiones para un OTA con degeneracion de source
que utiliza transistores como en [45], en lugar de la resistencia de la Figura 2-3. Para el circuito
de esta ultima figura se utilizé un arreglo de con divisién 1/25 serie-paralelo presentando un
rango lineal de aproximadamente 1V y una transconductancia de 2.6nS [52].

La degeneracion de source con el agregado de una resistencia es una técnica muy simple y la
mas utilizada por los disefiadores a la hora de aumentar el rango lineal de un OTA. El principio
de funcionamiento es que a medida que aumenta la entrada o desbalance en el par
diferencial, aumenta la corriente por la resistencia Rqeg, |0 que a su vez genera una diferencia
de potencial entre sources que tiende compensar el desbalance. Con la utilizacién de esta
técnica, la transconductancia baja, y siendo la resistencia un elemento lineal el rango lineal
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aumenta por efecto de la realimentacién de tensidén. Una variante conocida de este circuito
es la que se presenta en [45] que sustituye las resistencias por transistores en zona lineal con
un control adicional del gate para aumentar el rango lineal, siendo el mismo principio de
funcionamiento.

Mediante un andlisis de pequefia sefial, la transconductancia efectiva del par diferencial de la
Figura 2-3 denominada Gmr dada en funcidén de Rqeg=2R y la transconductancia gm: de los
transistores Mia1p €5,

ia - ib Im1
G R — = . 2'3
" Vin+ — Vin- (1 + gmlR)

Sin perjuicio de la degeneracion de source, existen muchas otras técnicas para aumentar el
rango lineal con diferentes circuitos. Sin embargo, el uso de OTAs con arquitecturas complejas
puede llevar a un incremento en ruido, consumo, offset por desapareo, aumento de area de
silicio, entre otros efectos no deseados, lo que constituye un compromiso para el disefio [46].

En general, son poco adecuadas para circuitos de bajo voltaje, las técnicas de aumento del
rango lineal que apilan varios transistores en la misma rama de circuito, o las que aplican
division de voltaje.

Las técnicas de aumento del rango lineal tienden a incrementar el offset referido a la entrada,
por ejemplo, en la divisién de voltaje el offset referido a la entrada queda incrementado por
el factor de divisién. O como se demostrara mas adelante, pares diferenciales controlados por
bulk también incrementan el offset referido a la entrada. El offset referido a la entrada para
OTAs de baja transconductancia fija el limite de la precisidn en varios filtros para dispositivos
médicos implantable, ya que estos filtros G,-C pueden formar parte de un lazo de cancelacion
de componente continua, o de integradores entre otros; en ambos casos el offset referido a
la entrada es el limite de la precision de estos circuitos analdgicos [5].

La division de corriente a la salida como en la Figura 2-4 puede reducir el valor de la
transconductancia, pero el rango lineal se mantiene igual. En [52] varios OTAs sub nS que
utilizan divisién de corriente serie-paralelo (S-P) a la salida son presentados. Se realiza la
conversidn de tensién en corriente en un par diferencial estandar o linearizado como en la
Figura 2-2 o la técnica que fuera, o simplemente polarizado con una corriente elevados valores
de corriente para ampliar el rango lineal, y luego dividir la corriente hacia la salida para
obtener el valor deseado de transconductancia. El factor de divisién puede llegar a los miles,
y como se demuestra en [6], [52], esta técnica no incrementa el offset o ruido a la entrada de
manera significativa, mientras que mantiene un area de transistores moderada. Mediante la
division S-P, se pueden obtener valores muy bajos de transconductancia equivalentes a
resistencias de varios GQ con muy bajas corrientes de polarizacién [52].

En resumen, el problema del disefiador de OTAs de muy baja transconductancia y amplio
rango lineal es el siguiente: cdmo incrementar el rango lineal del par diferencial con el
presupuesto de corriente que se tiene, mientras que mantiene un bajo ruido y offset referidos
a la entrada, con un darea reducida de transistores etc. No es un problema el valor de la
transconductancia en si, ya que hasta tanto las corrientes de fuga no impongan un limite se
puede dividir la corriente del OTA con un arreglo S-P de transistores. El rango lineal a su vez
debe ser preservado para el valor mas bajo posible de fuente de alimentacion, teniendo en
cuenta la variacion de los pardmetros de la tecnologia seleccionada.
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Figura 2-3 Par diferencial CMOS con técnica de degeneracion de source con resistencia 'y
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Figura 2-4 a) OTA con degeneracidon de source utilizando transistores en lugar de
resistencias [45], combinado con M transistores en paralelo y N en seria para division S-P a
la salida. b) Transferencia medidas del OTA con 2.6nS de transconductancia y rango lineal
de 1V. Dimensiones de My, es W;/L;=10um/130pum, M, es W,4/Li=5um/520pum y una
corriente de polarizacién de 25nA, con divisién S-P M=5 y N=5.
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2.1.2 Degeneracion de source y de bulk

En general la degeneracion de source como la de la Figura 2-3 es preferida por los disefiadores
por su simplicidad y buen funcionamiento para bajo voltaje. El offset a la entrada se mantiene
en el entorno de los pocos mV y el ruido referido a la entrada es similar al de un OTA estandar,
sin incrementar el consumo. Pero la degeneracién de source tiene sus limites, y una corriente
minima de polarizacidn del orden de cientos de nA es requerida en el circuito de la Figura 2-3
con resistencias de varios MQ, para alcanzar un rango lineal por arriba de 1V.

En este caso los transistores de entrada estaran polarizados en MI teniendo un Vgs
relativamente elevado y una caida de voltaje significativa aparece en Rgeg para valores
elevados de voltaje de entrada.

La consecuencia, es una reduccién del rango lineal del OTA para valores bajos de la fuente de
alimentacién. Por ejemplo, el rango lineal de la Figura 2-4 fue medido para Vcc=2.4V, pero este
valor de rango lineal baja para Vcc<2.3V, se midié un rango lineal por debajo de 800mV para
Vcc=2V (la definicién de rango lineal es un poco arbitraria, en este trabajo se toma tal como
en [6], [54], el rango para el cual la salida real se aparta del caso lineal hasta un 5%).

La degeneracién de bulk del par diferencial de un OTA, consiste en aplicar un voltaje
diferencial incremental a los bulks a medida que se desbalancea el voltaje de entrada del par
diferencial [7]. Asi como en la degeneracién de source, este voltaje tiende a disminuir las
corrientes en el par diferencial, bajando la transconductancia e incrementando el rango lineal.
En la Figura 2-5 a) se presenta un posible esquematico de degeneracién de bulk; la cual ayuda
a extender el rango lineal del par diferencial original aun para valores muy bajos de la fuente
de alimentacién.

Muy pocos articulos han sido publicados sobre degeneracién de bulk, mas adn cuando se trata
de OTAs de muy baja transconductancia, mientras que la degeneracidn de source, e incluso
los pares diferenciales con la entrada por el bulk han sido ampliamente utilizados en el pasado
(en el segundo caso combinado incluso con degeneracién de gate como en [40], [44]).

A diferencia de los pares diferenciales comandados por bulk, en la degeneracion de bulk la
sefial del par diferencial entra por el gate y el voltaje de compensacion es aplicado a los bulks
del par diferencial. La degeneracién de Bulk es introducida como tal por primera vez recién en
2007 por Monsurrd, et. al en [7] donde se propone esta técnica, y se realiza una demostracion
de la mejora en la linealidad (disminucién de distorsidn) solo para inversion fuerte. Entre
otros, presentan el disefio de un OTA con una topologia parecida a la de la Figura 2-5 a) con
un consumo de corriente de 1mA pensado para trabajar hasta 100MHz con simulaciones, pero
no medidas.

Existen también unos pocos otros trabajos que han reportado circuitos particulares, que
utilizan de alguna forma u otra la degeneracién de bulk sin analizar la técnica de circuito como
tal [56], [57] ; bajo esta situacion es muy dificil realizar la busqueda de casos.

A continuacion, en este trabajo primero se demostrard para el circuito de la Figura 2-3(en
comparacién con el de la Figura 2-5), que al usar la degeneracion de bulk el rango lineal de un
OTA se puede extender en algunos cientos de mV, y/o el voltaje de alimentacién se puede
reducir en algunos cientos de mV, todo ello preservando las caracteristicas del circuito (ruido,
offset, area). La linealizacion por bulk puede ayudar entonces en el caso de filtros Gn-C en
ASICS para aplicaciones médicas, pudiendo funcionar a menor voltaje aprovechando el ciclo
completo de vida de las baterias aplicadas en este tipo de sistemas. Es necesario mencionar
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que en aplicaciones médicas por diversos motivos todavia se utilizan tecnologias especiales
con transistores con voltajes umbrales Vr cercanos a 1V.

Luego se presenta un OTA de baja transconductancia basado en degeneracion de bulk,
mostrando tanto de forma analitica como con simulaciones y medidas, que el circuito
propuesto estd apto para operacidon en bajo voltaje de alimentacién, nano consumo de
corriente, y alta eficiencia en términos de offset a la entrada y rango lineal (Seccién 2.2).

En la Secciéon 0, se presenta un a aplicacién, un circuito biomédico que consta de un
amplificador pasa-banda de baja frecuencia y rectificador para procesar la sefial de un
aceleréometro.

2.1.3 Modelo de desapareo y pardmetros de pequefia sefial de los
transistores MOS

Es ampliamente reconocido que el desempefio tanto de los circuitos analdgicos como digitales
MOS esta limitado por el desapareo entre transistores. El desapareo puede ser modelado por
variaciones aleatorias en la geometria, voltaje umbral, u otros parametros de los dispositivos.
Sin embargo, la aproximacién usual del disefio es considerar variaciones solo en el voltaje
umbral Vry en el factor de corriente B = uC,xW/L, donde p es lo movilidad, C'ox es la
capacidad de dxido de gate por unidad de area y W, L son el ancho y largo del transistor
respectivamente. La diferencia en Vr y B de dos transistores adyacentes se puede modelar
como una distribucion normal con una cierta desviacion estandar o (SD por su sigla en inglés)
dados por [58],y [59],

, _ A of A
= WL B WL 24

En2-4 Ay, y Ag,son parametros de la tecnologia con valores tipicos de algunas pocas decenas
de mV.um para Ay, y 1 a 5%pum para Ag.

Para los calculos analiticos y modelo de pequefia seial en este trabajo, se utilizé el modelo de
una sola ecuacion valido para todas las regiones de inversién de Cunha, A. et al presentado
en [55]. Con este modelo fue realizado el analisis tedrico (calculos analiticos) de Ia
degeneracion de bulk, particularmente las transconductancias del modelo en pequefia sefial
gm, gms Y gmb (gate, source y bulk respectivamente, gmq se deprecia ya que los transistores se
encuentran saturados) estan relacionados por,

_ Ims _ Imb
Im = T -1y 2-5
donde n es el factor de pendiente, levemente mayor a 1y débilmente dependiente del voltaje
de gate. En adelante, para un cierto transistor My, las transconductancias de gate, source,
bulk, voltaje umbral, corriente de drain en DC, SD de voltaje umbral, SD de factor de corriente,
razén y érea de gate se denotaran como: gmx, gmsx, Gmox, Vx, lox, oy, ag, (W/L)x y (W.L)x,
respectivamente.

Si bien el modelo de [55] es muy util para calculos a mano y el andlisis simbdlico, para las
simulaciones se utilizdé Bsim3V3 [60], ya que se disponia de modelos provistos por el
fabricante. En varias simulaciones se utilizaron diferentes modelos tm (tipico), ws (peor caso
de transistor lento), y wp (peor caso de consumo de potencia o transistor mas rapido)
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provistos por el fabricante para analizar los casos limite. En particular el caso ws corresponde
a los transistores con el Vr mds grande dentro de los limites que garantiza el fabricante, y se
corresponde al casé limite para la operacion a bajo voltaje de alimentacion.

TVcc

1 |
M“ﬁl IEM“’

{ M 3ref

—

llauas - lout=
(Ia'lb)

)'Om1°Vsa

b)

Figura 2-5 a) OTA propuesto que combina degeneracion de source y bulk para aumentar el
rango lineal b) Andlisis en pequefia seiial del par diferencial del OTA propuesto (gmq=0
debido a que el par se encuentra saturado).

2.2 El OTA propuesto

El OTA propuesto se muestra en la Figura 2-5 a). Consiste en un par diferencial modificado
como el de la Figura 2-3, pero se le agrega degeneracién de bulk. El bulk del transistor M1, es
conectado al source el transistor My, y viceversa, reduciendo la transconductancia del par
diferencial. De hecho, si el voltaje en Vi,» aumenta con respecto a Vin., una corriente circulard
por la resistencia de degeneracidn Rqeg Y €l voltaje de bulk del transistor M1a es menor que el
del transistor Myy; el efecto Body compensa en parte la corriente de salida reduciendo el valor
de la transconductancia. Como Ry €5 un elemento lineal, la realimentacién serie aumenta
también la linealidad y se reduce la distorsién. La degeneracion de bulk puede ser explicada
mas simplemente con un analisis en pequefia sefial del par diferencial como se muestra en la
Figura 2-5 b). Utilizando la ecuacién 2-5, las corrientes en pequeiia sefial iq, » SON,

lg = —=9m1-Vin- + Ngm1Vsa — (M — 1) gm1Vsp (a)
. 2-6
Ip = —9m1-Vin+ T NGm1Vsp — (n— 1)gm1v5a- (b)

La corriente de salida io.: €sta dada por la resta de 2-6-a 'y 2-6-b,
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lout = lg — Ip = 21 = gm1-Vins + (2n — 1)gm1(v5a - vsb)r 2-7

en 2-7 la corriente i=-(vss-Vsp)/2R esta definida en la Figura 2-5 b), y el voltaje diferencial de
entrada en pequefia sefial es Vin=Vin+ - Vin-.

Utilizando la ecuacidn 2-7, se tiene que la transconductancia efectiva Gmgs del OTA de la figura
Figura 2-5 a) que combina degeneracién de source y bulk es,

iout gml
G = —= . 2'8
TRE T v T [14 (2n— 1)gmaR]

De las ecuaciones 2-5, 2-8, y debido a que n>1, se tiene que Gmrs<Gmg para la misma corriente
de polarizaciéon. También la degeneracion tiende a reducir el desbalance de corriente,
ampliando el rango lineal. En la Figura 2-6 se presentan simulaciones de la trasferencia del
OTA de la Figura 2-5 a), con Rgeg=7.5MQ, (W/L);=48uM/12um e Iges=40nA. La
transconductancia definida como la pendiente para Vi,=0 cae desde 209nS (con degeneracion
de source, pero no de bulk) a 159nS (con degeneracion de source y bulk) de forma consistente
con la ecuacién 2-8, y el rango lineal aumenta en un 20% hasta casi V,i,=1V.

En los circuitos biomédicos, la linealidad es mejor descrita por el rango lineal o rango dindmico
total mds que por la distorsidn de tercer armdnico o distorsién armdnica total, debido a que
el interés radica en las sefiales mas grandes que pueden ser procesadas y las mas pequefias
que pueden ser distinguidas, y no cuan distorsionadas son.

Para definir el rango lineal primero se toma el error normalizado como,

e = IOut - Gmeff Vin

Gmeffvin

2-9

donde Grefr (Gmefr = Gmrs, €N nuestro caso) es la transconductancia efectiva de un cierto par
diferencial modificado en el entorno de V;,=0 [54] (Gmefr = Gmrs, €n nuestro caso). El rango
lineal V., serd definido como el rango donde el error de la corriente normalizada de salida
definido en la ecuacidn 2-9 es menor a un cierto valor (x=5% por ejemplo); si [Vin| < Viin/2
entoces |e| <. Sin perjuicio de ello, en la Figura 2-7 se muestra la simulaciéon de distorsion
de tercer armédnico (HDs, por su sigla en inglés) para el OTA de la Figura 2-5 a) sin y con
degeneracion de bulk, donde es evidente una disminucién del HD; en el dltimo caso.

Lo presentado en la Figura 2-7, es consistente con las simulaciones en [7], incluyendo el punto
Optimo en el entorno de los 200mV donde el HD3; es minimo. Se debe mencionar que las
simulaciones se realizaron para muy baja frecuencia (debajo de 20Hz), despreciando no
idealidades y efectos de segundo orden debido a capacitores parasitos. De todos modos, esta
aproximacién tiene sentido ya que el OTA en este trabajo estd polarizado con corrientes varios
ordenes de magnitud por debajo del presentado por Chatterjee, et. al en [56] 0 Monsurro, et
alen [7].
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Figura 2-6 Simulaciones de la trasferencia del OTA de la Figura 2-5 a) sin y con
degeneracidn de bulk, con Rye,=7.5MQ, (W/L);=48uM/12pum e I5i,s=40nA.

En la simulacion sin degeneracion de bulk, el bulk de cada transistor en la Figura 2-5 (a) se
conecta a su propio source.

Distorsiéndel tercerarménico [dB]

N
o
1
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o
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—0O— Sin degeneracién de bulk
—&— Condegeneracién de bulk
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Voltaje pico de entrada [V]

Figura 2-7 Simulacion de distorsion del tercer harmoénico (HDs) del OTA propuesto, siny

con degeneracion de bulk.

Los rangos lineales de 1V a la entrada se pueden obtener con diferentes pares diferenciales
como los de las Figura 2-3 y Figura 2-4, otro problema para los disefiadores es el desafio de
mantener dicho rango lineal para una fuente de alimentacion baja y/o utilizando transistores
con parametros extremos de la tecnologia elegida. Por ejemplo, en la Figura 2-8, se muestra
la transferencia corriente-tension simulada del OTA propuesto (linea solida) para Vcc=2V vy
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usando el peor caso de Vr de los transistores (WS), y varias simulaciones para OTAs con par
diferencial linealizado, pero no en el bulk (linea punteada). Las simulaciones son:
a) Degeneraciéon de source como el de la Figura 2-3, con Rgs=8.5MQ,
(W/L);=48uM/20um (un poco mas largos que el valor original para llevarlos a Sl).
b) Degeneracion de source original de la Figura 2-3, con Rg=10.5MQ,
(W/L):=48uM/12pm.
¢) El mismo que b), pero con incremento en un 10% en la resistencia de degeneracion
(variacion posible en el proceso de fabricacion).

Como se puede apreciar en el caso a) el rango lineal se reduce a medida que Vss y la caida de
voltaje en la resistencia Rqeg aumentan, para el caso b) el rango lineal se ve levente reducido
debido a la mayor caida de voltaje en Rqeg, y para el caso c) esta pérdida de rango lineal es mas
marcada aun por el incremento en 10% de la resistencia de degeneracion. El par diferencial
con degeneracién de bulk es el que muestra las mejores caracteristicas comparado con los
anteriores. En la Figura 2-9 se muestra el porcentaje de error e (ecuacion 2-9) de los OTAs de
la Figura 2-6 y Figura 2-8, como se puede apreciar en el caso de bajo voltaje de alimentacion
las graficas no son simétricas.

" —— Condegeneracidon de bulk
- Sin degeneracién de bulk

AW g~ g g Bt o #7 2R=8.5MQ
(W/L):=48pm/20um

Corriente de Salida [A]

8on |- =rrTl . 2R=10.5MQ . . . ....Voltajedeentrada[V]

T T I T I . 1 . I T T . -I =
-06 -0.4 0.2 0.0 0.2 0.4 0.6

Figura 2-8 Trasferencias simuladas para varios pares diferenciales para, peor caso de Vry
Vcc=2V y la misma corriente de polarizacion. La linea continua es del OTA propuesto, lineas
punteadas pares diferenciales como el de la Figura 2-3.
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Figura 2-9 Arriba, porcentaje de error e de los OTAs de la Figura 2-5, abajo porcentaje de
error de los OTAs de la Figura 2-8. En caso de abajo el error no es simétrico debido al bajo
voltaje de alimentacién (Vcc=2V).

Uno de los motivos por los cuales la degeneracion de bulk puede no resultar atractiva, es el
hecho que los sustratos varian su potencial respecto a source por tanto es necesario estudiar
las consecuencias. Es importante asegurar que ningun diodo o transistor pardsito conduzca.
En la Figura 2-10 se muestra un corte transversal de los transistores de entrada del OTA con
degeneracion de bulk, incluyendo los diodos pardsitos para estudiar el efecto del voltaje
negativo de Vgs.

Debido a que los transistores M3 de la Figura 2-5 son espejos de corriente, cualquier fuga por
las junturas estara limitada a /sies. Pero corrientes de algunas decenas de nA o incluso decenas
de pA dificilmente disparen el latchup de cualquier transistor bipolar parasito. Sin embrago
los diodos source-bulk pueden afectar las caracteristicas de la trasferencia del OTA. Segun se
aprecia en la Figura 2-10, cualquier fuga a través de los diodos source-bulk esta en paralelo
con la resistencia Raeg ¥ de las ecuaciones 2-7 y 2-8 la caida de voltaje en la resistencia Rgeq €5
[Vsa — Vspl = RGmrpVin-

En el caso de la Figura 2-5, RG,,grg = 0.6 por esto en el peor caso posible, cuando el voltaje
de entrada es la mitad de V., el voltaje en Rqeq €s solo 0,5V, suficientemente pequeiio para
considerar que la corriente a través de los diodos es nula (no afecta la transferencia del OTA).
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Si bien sera necesario estudiar el efecto de los diodos en nuevos circuitos, en todos los que se
han analizado en este trabajo el efecto de las fugas si las hay al variar los voltajes de sustrato,

@Eias |ela@v | B
e
\u w ) by M )

Figura 2-10 corte trasversal de los transistores de entrada del OTA con degeneracién de
bulk, incluyendo los diodos parasitos.

2.2.1 Andlisis de offset

Como se menciona en [5] [61] el offset es importante en OTAs de muy baja transconductancia,
y en efecto el OTA propuesto no incrementa de forma significativa el offset referido a la
entrada. Para estimar el offset por desapareo se hace las consideraciones usuales: pequefias
variaciones de AVri y ABi para cada transistor M; de la Figura 2-5 y mediante un analisis de
pequefia sefial ajustar en un valor de Avi, en el terminal positivo Vi, para cancelar la corriente
de salida. Utilizando,

lp;
aIVTi = _gml 2-10
dlpi _ Ip;
olg; g

Se puede realizar un andlisis en pequefia sefial andlogo al de las ecuaciones 2-6-a,b para
estimar iqp,

. I
lg = _gml-Avin + ngmlAvSa - (n - 1)gm1Ava - gmlAVTla + I‘TDl-Aﬁla( a)

2-11
Ip = NGgm1-Avsp — (0 — 1) gm14vsq — Gm14Vr1p + Aﬁw (b).
Para un corriente de salida nula, i, deben ser iguales, también asi AV, por tanto,
—9Im1-AVin — Gm1(AVr1qa — AVr1p) + (A,Bm AByp) = 0. 2-12
La desviacién estdndar del voltaje de entrada puede ser calculada:
ID O‘ﬁ 2
ol 1 = Ovp ), +—— ( ) 2-13
v ( T) gml ﬁ )
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Enla ecuacién 2-13, a,,zml refiere a la desviacidn estandar (SD, por si sigla en inglés) del offset
del OTA de la Figura 2-5, generado solamente por el desapareo de los transistores Mi, . Aun
es necesario calcular el aporte al offset referido a la entrada del espejo superior M, (Jﬁing).
Se supone que Ms, tiene una corriente de drain mayor que la de Msy, Ipsa=Ip3p+Al3 y el voltaje
de entrada Avinz es aplicado para que A/; se reparta en dos partes iguales para balancear el
desapareo y cancelar la corriente de salida. Como en las ecuaciones 2-11-a,b,

Al

73 = —gm1-AVin + NGm14vsq — (N — 1) gm1dvsp, () 2-14
Al )
73 =NGm1.AVgp — (N — 1) gm14vs, (b).

Pero ahora Avs,-Avsp=RAl; entonces restando las ecuaciones 2-14-a,b, y considerando la SD
tenemos,

14 @2n—1)gmR\ 1 \? p\2
afm3 = < 2 = UA213 = (G ) 9r2n3Ul3T3 + 153 (F) . 2-15
Im1 MRB 3

El resultado seria practicamente el mismo si se repitieran los calculos para el par diferencial
de la Figura 2-3, simplemente cambiaria Gmss por Gme. Por dltimo gy, , y 0y, 4 Son el aporte

al offset a la entrada de los transistores Mja.ac 2b-2d Y Maa.ab respectivamente, y son calculados
con el procedimiento usual de propagar el efecto del desapareo en espejos de corriente traido
a la entrada utilizando Gnrsde la ecuacion 2-8 [52].

La SD del offset referido a la entrada se toma como la raiz cuadrada de la suma cuadratica de
los aportes individuales,

_ | 2 2 2 2 }
O-Uin - \/O-Vinl + 0-171'712 + 0171'113 + O-Vin‘l" 2-16

La técnica de degeneracion apunta generalmente al incremento del rango lineal, por esto
Gmr, Gmre<<gm1, haciendo que en general g,,, , , 0y, 3 Y Gy, 4 S€an los términos dominantes en
la ecuacidn 2-16 y determinen el offset referido a la entrada:

a"in -
K%+1 NZ+1 2 2 2 (98)? 1N\ 2 2 (96)?
[(KZG‘anRB) + <N2G1271RB)] (gmzasz *+1bz (?)2) + (GmRB) Gm3Ors + Ibs (7)3 2-17

H2+1 2 2 2 (78)°
+ <H2KZGanRB) <gm4UVT4 +1p, (?)4 ’

donde K, N y H son las relaciones de copias de los espejos Maaz, Mapad Y Masap
respectivamente.

Es importante aclarar que la degeneracion de bulk no es lo mismo que un par manejado por
el bulk. Mientras que el rango lineal de un par diferencial utilizando la técnica de degeneracién
de bulk propuesta o un par diferencial controlado por bulk como el de la Figura 2-11 [46], [47]
son similares, el primero es mds eficiente. En primer lugar, porque la entrada del par
diferencial de la Figura 2-5 es aislada por el éxido de gate (una caracteristica muy deseable en
circuitos biomédicos), pero también el offset referido a la entrada es menor. En la Figura 2-11
se presenta el modelo en pequeia sefial de un par diferencial con entrada por bulk. La
transconductancia efectiva de este par diferencial es Gmsin=(n-1)gm: y €l offset referido a la
entrada es calculado como en las ecuaciones 2-11-a,b y 2-14-a,b
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, I
lg =—(M—1)gm1-AVin + NGm14vs — gm14Vr1a + I’TDl-Aﬁm (a)

) Ip 2-18
ip = NGm1-4AVs — gm1dVr1p + Eﬁﬁw (b).
La resta de las ecuaciones 2-18-a,b debe ser cero y considerando las SD se tiene,
1 2 1[2) O'[g 2
2 _
O0py = 7 |0V ), T —5— (—) . 2-19
v (1 _ n)Z [( T)l g72n1 B L

Como n esta acotado entre 1.1y 1.5, el offset referido a la entrada causado por el desapareo
entre los transistores M., €s incrementado en un factor de 3 a 10 veces en comparacion con
la ecuacion 2-13 resultado en un offset a la entrada de hasta algunas decenas de mV en los
OTAs controlados por bulk.

voed

B
Lo

Vs

Vee

(N-1)gm1*Vin+

n*gm1'v (n-1)*gm1*Vin-

!

Figura 2-11 Par diferencial controlado por bulk y su analisis en pequeiia sefal.

2.2.2 Disefio Final y Medidas de OTA propuesto

El OTA de la Figura 2-5 fue disefiado, y fabricado en una tecnologia de 0.6um (XT06 de XFAB,
www.xfab.com) con valores tipicos de Vn=0.8V y V7p=-1V.

Como criterio de disefo inicial se tomd la corriente de polarizacién como fija (un maximo
acorde al circuito que se presentara mas adelante), y un drea maxima asignada a la resistencia
de linealizacién resultando en un Rgeg =7.5MQ de 275umx140um (esta resistencia fue
fabricada con poly de alta resistividad rpolyh). De todos modos, durante el ajuste con el
simulador se observd que resistencias mds grandes comenzaban a limitar la operacidn a bajo
voltaje. El OTA fue polarizado con una fuente de corriente auto polarizante de 40nA, la cual
fue disefiada siguiendo el trabajo de Camacho, et. al en [62]. Se comenzd un proceso iterativo
de disefio utilizando el modelo ACM de Cunha et.. al en [55], la experiencia previa en el disefio
de OTAs [61] , y sucesivas simulaciones. Para los tamafios de los espejos, se eligieron
transistores muy largos polarizados en inversion moderada con un (gm/Ip)234=15 para
minimizar las fugas, y areas grandes de gate (WL), 3 4>200um? para minimizar offset.
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Se tomd como referencia el trabajo de Alfredo Arnaud, et al. presentado en [52] donde se
consiguen OTAs con offset de 1mV a 10mV, con transistores apareados en el entorno de 400
um?de area. En la Tabla 2-1 se resumen las dimensiones de los transistores.

Tabla 2-1 Dimensiones de los transistores del OTA propuesto.

Transistor
Transistores W/L (um/ um) Unitarios Paralelo Serie
W/L (pm/ pm)
Mia,b 64/12 4/12 16 NO
M2a,b,cd 6/180 6/15 NO 12
Maa,p 16/15 4/15 4 NO
Maa b 6/180 6/15 NO 12

El offset referido a la entrada calculado utilizando las ecuaciones desarrolladas en la seccién
anterior y los pardmetros de la tecnologia Avr=13mVum y Ap=1.8%uUm €S Oofsetreo=3.5MV
mientras que el valor medido fue de Ooffsetmea=4.5mV para 5 muestras del circuito fabricado.
La trasferencia medida del OTA es presentada en la Figura 2-12, con una transconductancia
efectiva de Gmrs=160nS muy cercana al valor simulado en la Figura 2-6.

En la Figura 2-12 se muestra una medida de la transferencia DC del OTA fabricado. El rango
lineal medido supera 1V hasta un V=2.1V con un Vge=0.7V, y es de 1V para Vcc = 1.9V. A
pesar que se reduce un poco el rango lineal el OTA funciona correctamente hasta un Vcc=1.6V.

1 - , I
80n . e OTA Medido 0&98‘1"W
.l —  Pendiente=160ns . #0 0
] RangoLineal>1Vv é"g’
1 ® : : ]
- : L o
i c . ,?0 :
) .
& T : .
1 02 P : o Medido
40nd O - SR )
: NG P —mm Aprox. Lineal
600 b LWL i o Simulado
ik ™ § 5 § |
80N - qmooo@® i L i Voltaje de entrada [V]

L L I I 1 1 1
-08 -0.6 -04 -0.2 00 02 04 0.6 0.8

Figura 2-12 Trasferencia medida del OTA fabricado (W = 48um, L; = 12um, Rge; = 7.5MQ,
Isias = 40nA y fuente de alimentacion de 2.1V).

En la Figura 2-13 se presenta el layout del OTA propuesto, donde se puede apreciar la relacién
de drea entere los transistores y la resistencia degeneracion. El area total ocupada fue de
275umx340um incluida Raeg =7.5MQ. Un layout adecuado tiene un rol fundamental a la hora
del funcionamiento correcto circuitos analdgicos, especialmente en cuanto al offset.
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Ya que muchas suposiciones que se realizan a la hora de disefiar pueden no ser ciertas, como
por ejemplo en un espejo de corriente copia 1:1 los transistores dibujados deberian ser
iguales, pero pueden no serlos a la hora de ser fabricados, obteniendo una relacidn de copia
alejada de la esperada.

Para mitigar los efectos del desapareo se realizan técnicas especiales de layout, que en
nuestro caso basicamente consistid en utilizar configuraciones de matriz o una fila de
elementos unitarios (transistores, resistencias y capacitores), como se describe en [52] para
ser conectados de forma intercalada logrando asi unir el “centro de masa” de los transistores
apareados. Resulta importante que un elemento determinado linde con estructuras similares
a su alrededor, esto se logra mediante la colocacién de elementos dummy que no tienen
ninguna funcién eléctrica.

En la Figura 2-14, se hace una representacion de como se emparejan los transistores del par
diferencial (M1,) del OTA de la Figura 2-2. Mediante la utilizacién de transistores unitarios
intercalados se mitigan los efectos de gradientes tanto de concentraciones como
temperatura.

En nuestro caso de aplicacidn se realizé apareo entre los espejos, no asi para el par diferencial
ya que al ser necesaria la resistencia de degeneracién complica en exceso el procedimiento;
en la Figura 2-13 se puede apreciar los disefios fisicos.

MZa,b,c,d

M4a,b

Mla,b

Resistencia de
degeneracion

Figura 2-13 Layout del OTA propuesto, area de 275umx340um.
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Figura 2-14 Representacion de layout apareado los transistores del par diferencial (M1a,5)
del OTA de la Figura 2-2
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2.3 Aplicacion practica de un circuito Biomédico utilizando el OTA
propuesto

Como ejemplo de aplicacion se presenta un filtro de interés biomédico en la misma tecnologia
de 0.6um de sustrato aislado donde se aprovecha el OTA disefiado en la seccidn anterior. El
circuito es un filtro-amplificador-rectificador del tipo G-C para acondicionar la sefial de un
acelerémetro piezoeléctrico que se utiliza para estimar actividad fisica en un marcapaso
adaptativo, con especificaciones similares a las de [5] y [6].

El objetivo del bloque de acondicionamiento de sefial del acelerdmetro es entregar una sefial
cuasi-DC proporcional al promedio de la sefial del acelerémetro de los ultimos 5 segundos en
la banda de interés de 0.5Hz a 15Hz. La seiial luego es adquirida por un converso AD de 10 bits
de baja velocidad. El circuito es una versién mejorada del presentado en [5] por Alfredo
Arnaud, et al., con idénticas especificaciones, bajo la misma metodologia de disefio.

Se intenta reducir el voltaje de alimentacién al utilizar degeneracién de bulk en los OTAs mds
comprometidos, manteniendo las demds caracteristicas del circuito. Adicionalmente en este
trabajo se fabricé y midié el circuito completo lo que permitié validar una topologia de
rectificador de precision completamente integrado (presentado en [5] pero no medido) y
expandir el ancho de banda a 15Hz algo que sabemos va a mejorar la respuesta del sistema a
la actividad fisica, seglin se pudo comprobar con varios experimentos en su versidn en
discreto. Se utilizd un acelerémetro piezoeléctrico de un solo eje, una capacidad de salida de
550pF, y una sensibilidad de 1.5pC/g, lo cual equivale a una sensibilidad de 3.5mV/g.

El sistema debe ser lo suficientemente preciso para detectar aceleraciones tan bajas como
0.007g, equivalente a 25uV, a la entrada, y no debe saturar por aceleraciones tan grandes
como 0.35g,. El circuito requiere una ganancia aproximada de 50dB, seguido de un rectificador
de precision completamente integrado y un promediado de 5 segundos. La caracteristica
pasabandas asegura que se remueve la componente continua de la aceleraciéon de la
gravedad. El circuito debe operar en un rango de fuente de alimentacién Vcc=2V a 5.5V, para
poder cubrir baterias primarias de tipo litio-iodo, y baterias de litio recargables [4] desde su
estado de carga completa hasta el fin de ciclo (descargada), con un consumo de corriente
maximo de 500nA.

No se explicitard en detalle el disefio del filtro Gm-C ya que la metodologia estd bien descrita
en [6] y [5], hay que aclarar de todos modos que este trabajo es un circuito completamente
nuevo, se revisaron los valores de las transconductancias, se dimensionaron todos los
transistores, no se reutilizé el layout. Un diagrama de bloques del circuito disefiado se
muestra en la Figura 2-15. Se trata de dos etapas con una sola salida conectados en cascada
para implementar un filtro pasabanda con una ganancia total G=50dB, 40dB/dec de caida. El
circuito estd compuesto por Gmi=150nS, Gm1b=300pS, Gm2=15nS, Gm3=4nS, C1=C4=400nF,
C,=15pF, C3=400pF, Gms=500nS, R1=18MQ, Gmrs=160nS, y Cs=80nF. Cada etapa estd
compuesta por un filtro pasabajos como el propuesto en [63] para un micréfono capacitivo y
un lazo de cancelaciéon de DC.

El OTA Gmb1 €s de muy baja transconductancia, equivalente a una resistencia de 3GQ, cuya
Unica funcidn es evitar impedancia infinita en DC a la salida del sensor. Gmb1 Y Gm1 son dos OTA
estandar simétricos como el de la Figura 2-2, Gm1, €s combinado con la técnica de divisidn de
corriente S-P como en la Figura 2-4 para lograr una muy baja transconductancia.

Los capacitores Cy 45, son externos por cuestiones de medida del sistema, pero todos ellos
podrian ser integrados utilizando divisién de corriente con técnicas S-P a las salidas de Gma,rs
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como en [5]. C;;3 son capacitores integrados del tipo poly-poly, R,=2.5MQ son resistencias
integradas de poly de alta resistividad.

Todos los OTA son polarizados con corrientes derivadas de una fuente de corriente interna de
40nA, y el voltaje de referencia es derivados de un bandgap integrado de micro-consumo
presentado en por, Miguez, et al. en [64].

La utilizacion de resistencias y transistores para realizar la degeneracién de los OTA y
aumentar su rango lineal resulta en OTAs con un aérea de silicio considerable, por lo cual la
técnica de degeneracion de bulk solo se aplica a los OTAs Gmgs Y Gmrect, |0s cuales tiene las
sefiales de entrada mas grandes en toda la cadena del sistema (necesitan un gran rango lineal
de entrada). Para el resto de los OTAs las sefiales de entrada estan por debajo de los 150mV.
En la Tabla 2-2 se presenta un resumen de los valores de los OTAs, resistencias y capacitores
del sistema.

Entrada OTAs con

-J—WMIWMM% degradacion del Bulk w_

Salidadel

Filter

Sensor + ‘— + sistemaal AD
G ’ T G
f— CZ -
/1= = \ || gz )
+ = I /+
< G2 Grire g
C - Cs ®

T TR

Figura 2-15 Sistema completo filtro-amplificador-rectificador y promediador del tipo G,,-C
para acondicionar la sefial de un acelerometro piezoeléctrico para estimar actividad fisica
en un marcapaso adaptativo.
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Tabla 2-2 Valores de OTAs, resistencias y capacitores del sistema

Elemento Valor
Gm1 150nS
Gmib 300pS
Gma2 15nS
Gm3 4nS
Gma 500nS
Gmre' 160nS
GmRect" 160nS
Cy42 400nF
C 15nF
Cs 400pF
Cs? 80nF
R:1 20MQ
R,? 2.5MQ

1OTA con degeneracién de bulk.
2Componente externo para testing

La salida del sistema debe ser el promedio de los ultimos 5 segundos de la seial del
acelerémetro en la banda de interés,

t+5

Vs = A f Vin () * hp (O] it 2-20
t

donde hgp(t) © Hgp(f) es la funcidn de transferencia del filtro pasabanda y A la ganancia. El
modulo en la ecuacidn 2-20 se pude realizar con un rectificador de precision, la integracion de
5 segundos no puede ser realizada utilizando elementos de circuito estandar, y serd
aproximada utilizando un filtro pasabajos de 0.2Hz. En la Figura 2-15 se muestra una
representaciéon de una salida tipica del sistema.

Los rectificadores de precisidn son circuitos complejos, porque utilizar diodos en directa no
siempre es posible en tecnologia CMOS estandar, pero ademds por el consumo excesivo de
potencia de un amplificador operacional en caso de un rectificador de onda completa clasico.
En nuestro caso utilizaremos un rectificador basado en un OTA como el propuesto en [5],
utilizando un OTA con degeneracion de bulk como el de la Figura 2-5, al que denominamos
€OmMO Gmgect=160nS.

El circuito se muestra en la Figura 2-16, el cual consiste de un par diferencial como el de la
Figura 2-5, incorporando una segunda salida negada que conmuta las conexiones de los
espejos. Un comparador de ultra bajo consumo (de hecho, es un OTA simétrico estandar)
controla dos llaves NMOS de salida para elegir cual de las dos salidas es la activa lout1 0 lout2.
De modo que, segun el signo de la entrada, se controla si la salida es la corriente loyn 0 su
opuesto lour. La corriente resultante a la salida es,

Iout = GmpectVin1 — Vinzl- 2-21

Para reutilizar layout, las dimensiones de los transistores de entrada y Raeg SON €l los mismos

que en Gmrs. Entonces tenemos que Gmgrec:=Gmrs. Las ventajas del rectificador propuesto son:
en primer lugar, potencia minima consumida, no utiliza amplificadores operacionales, y un
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OTA de ultra bajo consumo es utilizado como comparador. Segundo, la precisidon de la
componente DC de la salida estad determinado solo por Gmgect.

En nuestro caso se utilizé un R-C a la salida por motivos de la medida posterior, el cual se
puede sustituir por un pequefio capacitor integrado para implementar la integracién de la
ecuacion 2.20 en un intervalo de tiempo definido. El consumo total de corriente en el
rectificador es de 120nA y el offset estimado a la entrada, el cual determina la precision del
sistema es solo 4mV.

IOut

N en serie

—_— «é

M en paralelo

Figura 2-16 Rectificador de precision basado en el OTA propuesto en las secciones
anteriores. El comparador elije cual salida es la activa si lout1 0 lout2.

En la Figura 2-17 se presenta una microfotografia del circuito de la Figura 2-15, el area total
del circuito (no incluye pads) es de 0.8mm?. En la Figura 2-18 se presentan, a) la transferencia
medida del filtro pasabanda, b) la respuesta lineal del filtro pasabanda para una sefial de 5Hz
cuya amplitud varia hasta 5mV de pico donde se aprecia un rango lineal de hasta 1.25V y
finalmente en c) una respuesta tipica del sistema completo (filtros+rectificador+promediador)
ante que el sistema pasa del reposo a moverse a determinada frecuencia y amplitud. En la
Tabla 2-3, se presenta un resumen de las caracteristicas del circuito, donde se puede apreciar
el offset referido a la entrada que se midié como el valor en DC a la salida dividido por la
ganancia del filtro, resultando en tan solo 15uV, valor muy préoximo al estimado (16 uV) como
la suma cuadratica del offset de Gmgs Y €l rectificador dividido la ganancia. Visto que el offset
a la entrada es mucho mayor al ruido medido referido a la entrada de 2uVgws (Tabla 2-3), el
primero es el limite inferior de la deteccidén de sefiales. Es decir: cualquier seial por debajo
del offset no sera detectada [5].
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Figura 2-17 Microfotografia del circuito fabricado
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Figura 2-18 a) Trasferencia medida del filtro pasabanda (Figura 2-15) b) Linealidad medida
del filtro bajo entrada sinusoidal del 5Hz y su ajuste lineal con r?>0.99, c) Medida transitoria
de la salida para una entrada sinusoidal de 5Hzy 1.4mV,.

Tabla 2-3 Resumen de caracteristicas medidas del sistema de acondicionamiento de senal
de acelerémetro piezoeléctrico para marcapaso adaptativo.

Caracteristica Valor
Fuente de alimentacién (Vcc) | 1.6 —5.5V @

Frecuencia de paso del filtro 0.45-14Hz

Ganancia del Filtro =50dB ®
Consumo total de corriente 500nA ®
Ruido referido a la entrada <2uVrwms
Offset referido a la entrada <15uv

Area del circuito 0.8mm?2©

a) Elcircuito dio estimacion razonable de aceleracion hasta Vcc=1.6V, pero el rango lineal se ve muy
degradado para este valor de Vcc.
b-c) Referencia de corriente y voltaje no incluidos, dreas de PAD no incluidos.
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2.4 Conclusiones y resumen

En este capitulo se estudid la degeneracion de bulk de pares diferenciales de OTAs para
ampliar el rango lineal de los mismos y/o poder reducir el voltaje de alimentacion. Aunque no
se puede afirmar que la degeneracion de bulk sea una técnica completamente nueva, existe
poca referencia de su uso practico en circuitos. En el articulo [7] especificamente se estudia la
degeneracién de bulk, pero el andlisis se limita a inversion fuerte y se aplica en la linealizacion
de un OTA de alta velocidad mostrando solo mediante simulaciones la reduccién en la
distorsién arménica.

En este trabajo el foco se puso en el desarrollo de OTAs con offset minimo para nano consumo
y muy baja transconductancia, mostrando las ventajas en cuanto al rango lineal, distorsién
armonica, y voltaje de alimentacidn. No se realizé una demostracién analitica complementaria
ala de, Monsurro, et. al en [7], pero si varias simulaciones, y ademas se presentan resultados
experimentales sobre circuitos fabricados. La degeneracién de bulk propuesta en este trabajo
es simple ya que prescinde del uso de los adaptadores de niveles de [7], para esto se realizé
un cuidadoso analisis de las junturas source-bulk (para evitar que las corrientes a través de los
diodos parasitos tuvieran un efecto significativo en el OTA).

Un OTA de tan solo 160nS que combina degeneracidon de source y bulk fue disefiado,
fabricado, y medido para una tecnologia CMOS de 0.6um con valores tipicos de Vn, Ve de
0.8V y -1V respectivamente. El OTA propuesto tiene un rango lineal por encima de 1V para
una fuente de alimentacidn (Vcc) a partir de 1.9V, pero funciona hasta 1.6V de V¢, reduciendo
un poco el rango lineal. Se midid un offset referido a la entrada por debajo de 15uV.

Se puede concluir que la degeneracion de bulk permite el disefio de OTAs con un rango lineal
ampliado (por encima de 1V en nuestro caso), con un incremento despreciable en consumo,
ruido y offset referidos a la entrada, o area de silicio en comparacién con la técnica
ampliamente adoptada de degeneracién de source. En condiciones similares, la combinacion
de degeneracién de source y de bulk muestra un incremento de un 25% del rango lineal con
respecto a la aplicacién de degeneracidn de source solamente. Es posible afirmar entonces
que la aplicacion de la degeneracién de bulk, es una técnica valiosa para mejorar la
performance de OTAs de muy baja transconductancia y filtros G,-C requeridos en sistemas de
procesamientos de sefiales donde el consumo de energia y el voltaje de alimentacidon es
critico.

Es muy importante aclarar que la degeneracion de bulk como en este trabajo, es algo diferente
a un par diferencial comandado por el bulk como en [47] o [57]. Los pares diferenciales con
degeneracién de bulk no son controlados por bulk (su entrada es por el gate del transistor), y
tiene varias ventajas respecto a ese caso. Entre otros puntos, la entrada estd aislada del resto
del circuito, y el offset a la entrada es menor.

Al final del capitulo se presentd una aplicacién préctica de los OTAs linealizados por bulk, en
un circuito biomédico para el procesamiento de la sefial de un acelerémetro piezoeléctrico
para estimar la actividad fisica en un marcapaso adaptativo. El circuito es un filtro Gm-C tipo
amplificador-filtro-rectificador, con un consumo total de apenas 500nA. El rectificador es de
precisién, consumiendo 120nA. Todo el circuito fue fabricado y medido. El circuito completo
es capaz de discriminar sefiales a la entrada mayores 15uV gracias al bajo offset referido a la
entrada, de tan solo 5mV, de los OTAs linearizados.

Parte del trabajo de este capitulo, ha sido resumido en el articulo [65].

Como trabajo a futuro resta completar el estudio tedrico de [51] para extenderlo inversién
débil y moderada, aunque la demostracién al salir de pequenia sefial es compleja. También se
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piensa que ademas de los OTAs de muy baja transconductancia, la técnica de linealizacién de
bulk tiene mucho potencial en circuitos para radiofrecuencia donde reducir la distorsion
armonica es importante.
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3 Circuitos auxiliares adaptadores de
nivel y su aplicacion en
multiplicadores de voltaje

3.1 Introduccion

Un adaptador de nivel (o Level Shifter, en inglés), consiste en un circuito con alguno pocos
transistores capaz de adaptar valores légicos {0,Vcc} a un conjunto diferente por ejemplo
{Vour,,Vourn}; en la Figura 3-1 se muestra una representacion de un adaptador de nivel y su
simbolo. En general el nombre de Level Shifters se ha aplicado a circuitos donde Vourn €5 un
voltaje mds alto que Vcc o la propia fuente de alimentacidn, ya que para adaptar voltajes
menores basta con circuitos bien simples con diodos, inversores en cascada, o un divisor
resistivo.

En un caso general la salida de un adaptador de nivel, puede ser un voltaje menor que Vcc, 0
el Vour. l6gico puede ser también un nivel distinto hasta en algunos casos negativos. En la
Figura 3-2 se presenta un adaptador de nivel estandar (LS de aqui en mas), como los
presentados por, Forsyth et. al en [66], o Khorasani et. al en [67], que adapta un ‘1’ logico de
Veea Vi y Vouri=0V, este circuito es preferido debido a su simplicidad, velocidad de respuesta,
y porque no presenta consumo estatico (solo fugas), Vu puede ser un valor elevado, tanto
como el maximo Vgs que toleren los transistores My [66] (en este trabajo Vi puede ser hasta
18V que permiten algunos transistores de oxido grueso).

Los adaptadores de nivel presentados en [66] y [67] o pequefias variantes, han sido utilizados
durante décadas y son utiles en muchisimos circuitos especialmente de sefial mixta tales como
fuentes de alimentacién y conversores DC-DC, pueden adaptar voltajes de comunicacién por
ejemplo de una CPU con Vcc=1.8V a un periférico de 5V (en este caso Vcc y Vi son valores fijos),
para manejar tensiones elevadas en memorias no volatiles, para manejo de actuadores;
disminucién de consumo en légica sub umbral como, Luo et. al [68], Ashouei et. al [69],y Zhou
et. al [70]; o en dispositivos médicos implantables para controlar la estimulacion de tejido
biolégico, como Dommel et. al en [71], entre otras varias aplicaciones. En el caso de los
sistemas biomédicos, serviran por ejemplo para comandar las llaves de estimulo porque el
voltaje a aplicar puede diferir de Vcc incluso hasta algunas decenas de Volts. Para el ejemplo
de la CPU, el disefio del LS es simple ya que Vcc y Vi valores estables y basta con dimensionar
los transistores.

Para el caso de las aplicaciones médicas el dimensionado de los transistores se convierte en
un desafio considerable debido a que Vi es muchas veces desconocido, o incluso al estar en
contacto con tejido bioldgico pueden ser necesarias consideraciones de seguridad.
Supongamos que queremos controlar una sefal con un LS rapido donde Vcc puede variar
mucho por ejemplo entre 2V y 5V para cubrir varias posibles baterias y condicién de carga, y
Vi puede ser tan alto como 18V o tan pequefio como 100mV segun se programa el estimulo
y no se conoce cudl es. Nos referiremos en este caso a un voltaje o LS “ciego”, donde Vy puede
variar mucho por encima o debajo de Vcc, y es desconocido a priori. En ese caso el disefio de
un LS como en la Figura 3-2 es complejo, en varias circunstancias no funciona, o se degrada el
desempefio.

En este trabajo nos centraremos en el disefio de LS ciegos con un amplio rango de voltajes de
entrada y salida, orientados a dispositivos médicos implantables. Se tratara de establecer una
arquitectura modificada y metodologia de disefio que garantice la operacidén robusta del LS
para todo punto de operacidn y variaciones del proceso de fabricacién.

45



ASICS para dispositivos médicos implantables

La estimulacidn de tejido bioldgico se da (salvo casos excepcionales como el ICD) aplicando un
voltaje que varia desde algunos cientos de mV hasta alguna decena de Volt, o bien forzando
una corriente por tejido que varia desde algunos cientos de pA hasta decenas de mA. Dentro
de un dispositivo médico un LS puede ser utilizado para abrir y cerrar el interruptor encargado
de entregar dicho estimulo (ver Figura 1-1) o directamente para aplicar el voltaje necesario.
También se utilizardn para implementar los elevadores de tensién que generan por ejemplo a
partir de una tensién pequefia de la bateria, voltajes mas elevados para el estimulo.

En este trabajo se presentaran distintos adaptadores con un amplio rango para Vy=0-18V,
Vce=1.8V-5.5V, e incluso para adaptar voltajes negativos, incluyendo criterios de disefio,
simulaciones y medidas. Finalmente, sera presentado un ejemplo de aplicacidn, un generador

de estimulo en tensidn programable para una aplicacidn tipo marcapaso que utiliza varios LS
dentro del circuito.

Ve VoutH

Voum Vourw
o 14 [
CTRL Adaptador de ouT
nivel

#GND )’

|<

Voutt
VoutH
CTRL ouT
— LS
Voutt

Figura 3-1 Adaptador de nivel y su simbolo, OUT toma los valores Voutn 0 Voutt
dependiendo de CTRL.

3.2 Adaptador de nivel de amplio rango

La tecnologia utilizada es la misma de los capitulos anteriores, CMOS de 0.6um de alto voltaje
(HV por su sigla en inglés), con 6xido de gate fino (Vesmax=5.5V) y grueso (Vesmax=18V), y varios
transistores HV con drain difuso capaces de soportar hasta Vpsmax=13-60V segun el tipo. En la
Figura 3-2 los transistores HV se marcan con una linea mas gruesa en el gate (6xido grueso) y
doble linea en el drain (difuso). Idealmente, V4 va desde 0 a 18V (maximo Vgs de la tecnologia),
Vcc debe cubrir el rango de operacion de baterias y CPUs de control de sistemas implantables,
desde los 1.8V (fin de vida de una bateria de marcapasos) hasta los 5V (muchos circuitos
operan a esta tension, también cercana a una celda simple recargable de Litio a plena carga).
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Vy 100mV-18V

Figura 3-2 Adaptador de nivel clasico.

La sefial de entrada “In” en la Figura 3-2 controla el valor de la salida “Out” que conmuta entre
0V y Vi El LS funciona de la siguiente manera

e Estado “Vy4": Cuando la sefial de entrada “In” se encuentra a Vcc el transistor M;
conduce colocando OV en el gate de Msy Mg haciendo que estos conduzcan; Mg lleva
la salida “Out” a Vi, y Ms corta el transistor Ma.

e Estado “0”: Cuando la sefial de entrada “In” se encuentra a OV el transistor M,
conduce colocando OV en el gate de M4 haciendo que este conduzca, para llevar a los
gates de Msy Mg a Vi cortdndolos. Como el gate de M3 se encuentra a 0V este conduce
llevando la salida “Out” a OV.

Cabe resaltar que Mg y M3 no son esenciales, no forman parte necesariamente del LS. El LS
estrictamente esta formado por Ms,,,4 5, y la salida podria ser por ejemplo el drain de Mz-Ms.
Sin embargo, M1,2,45 tienen que ser de tamafio reducido, con una relacién W/L pequefia que
limita la capacidad de manejar corriente. Entonces se agrega Mg y M3 como driver de salida
usualmente mas grande, pero que sigue a M,-Ms.

Como se puede apreciar el funcionamiento del LS el algo sencillo. La topologia de la Figura 3-2
es siempre preferida porque la respuesta es muy rapida y porque el consumo estatico de
corriente es nulo (solo fugas). La Unica limitacion es el maximo Ves de los transistores que
limita el maximo Vy. Para implementar un LS con tensiones mayores a Vesmax S€rd necesario
sefializar en corriente [66].

En primera instancia el dimensionado de los transistores también es simple: M3 y Mg quedan
determinados en funcién de la carga que va a atacar el LS (tan solo debo evaluar el peor caso)
y el resto de los transistores se eligen con algun criterio como reducir el consumo dindmico
(pequefios) u otro. En general las dimensiones de los transistores se fijan a base de una
simulacidn, ya que se trata de un circuito no-lineal, simple, y normalmente operado con
tensiones mdas o menos fijas donde Vy > Vcc. En la mayoria de los trabajos reportados donde
se utiliza un LS se lo considera un circuito auxiliar, a criterio del disefiador (se omiten detalles
del disefio).
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El LS de la Figura 3-2 fue pensado para el caso Vi>Vcc; si Vu<Vcc basta con un par de inversores
alimentados por voltajes distintos y un adecuado dimensionamiento de los transistores. Pero
qué pasa si no conocemos a priori Vy, a esta situacion donde el LS no sabe cuanto es Vi dentro
de un rango grande lo llamaremos un LS “ciego”. Supongamos que V4 puede variar en todo
el rango de 0 a 18V y tomemos un Vcc fijo (2V), este Ultimo asociado al voltaje de la bateria.
¢Funcionara el LS de la Figura 3-2 en todos los casos?.

Como primera aproximacion de disefio tomaremos todos los transistores HV (M1,23.4,5,6) con
las mismas dimensiones, tomando el largo minimo de la tecnologia Lmin=3um para los
transistores HV y el ancho W=10um unos 3 a 4 veces el largo, razén minima recomendado
para transistores HV en esta tecnologia. Tenemos tres casos para estudiar, valor de Vy,
cercanos a Vcc, mucho mayor que Vcc y mucho menor que Vee.

Los transistores HV utilizados son del tipo NHV y PHV, con un Vy=0.82V V=-0.9V vy, oxido
grueso de 40nm (12.5nm es el del core de 5.5V) de espesor y largo minimo Lmin=3um.

En la Figura 3-3, se muestra los resultados de simulacidn para las distintas condiciones de
trabajo mencionadas Como se puede observar el LS funciona correctamente para valores de
Vi cercanos a Ve, pero no lo hace en los casos extremos. En las secciones 3.2.1y 3.2.2 se
analizan estos casos y se propone soluciones de disefio.
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Figura 3-3 Simulacion del LS estandar para V4, mucho mayor, cercano, y mucho menor a
VCC.

3.2.1  Vymucho mayor a V¢

Como se muestra en la Figura 3-3, si todos los transistores del LS (M1,2,34,56, Figura 3-2) tiene
el mismo tamaiio el LS no funciona correctamente cuando Vi es mucho mayor a Vcc. Cuando
el LS cambia del estado “0” al estado “V4” hace que el gate del transistor M; cambie de 0 a
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Vee, prendiendo este transistor. En este momento el transistor arranca saturado ya que su
tension Vpsi es Vy (el LS viene del estado “0”) valor mucho mayor que los 300mV de saturacion
estandar. El transistor M4 empieza a trabajar en zona lineal debido a que Vpss=0. A partir de
ahi la capacidad de gate Css de Ms se descarga hasta que las corrientes de drain de M1y My
se igualan.

Como primera aproximacién, para garantizar el disparo del LS, el punto de corte para las
corrientes Ip; e Ips como se muestra en la Figura 3-4 debe darse para un valor mayor que | Ve |
(Vr del transistor PHV); si no se llega a esta condicién los transistores Ms y Mg nunca se
encenderdn haciendo que es LS quede en una situacién estable intermedia, distinta al estado
“Vy”. En esta situacion el LS quedard “trabado” hasta que por corrientes de fugas o una
pequeia diferencia entre Ip; e Ips genera una caida mayor a |Vrp| disparando el cambio de
estado.

-1 D4

1,(A)

Figura 3-4 Curvas Ip vs Vps de los transistores M; y M, del LS de la Figura 3-2.

Se debe elegir un criterio de disefo para dimensionar los transistores del LS para que es
funcione correctamente para valores de Vy mucho mayores que V¢ Para empezar
considerando que el inversor Mis-Mis impone Vgsi=Vcc y asumiendo que M; se encuentra
saturado se tiene,

_ o Wos1 =Vi)* L (Vee = Viw)® 31
IDMl - ﬁl 2 - F1 2 ’

. w w, ) . .
siendo f; = ,uNCéx% y B2 = upChyx % Asumiendo que el transistor M4 esta en zona

lineal, y porque el LS viene del estado “0”, Vesa=VH,

Ipma = Ba(Vgsa — Vrp)Vpss = Bua(Vy — Vrp)Vpsa. 3-2
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En este punto M; esta abierto y Vpss estd determinado por la carga de la capacidad parasita
Ces en el nodo Vgs. Mientras que (Ipi-Ips) sea positivo Ces es descargada,

1
Ves(t) = Vi — C_SJ(I[” — Ipy)dt. 3-3

Cuando (Vu-Ves)>Vrp es posible suponer que Ms se prende y el LS rapidamente completa el
cambio de estado. Pero si en la solucion de la ecuacion 3-3, Vgs alcanza un estado estable (Vi-
Ves)<Vrp donde las fugas de Ms y M, son iguales, el LS no cambiara de estado permaneciendo
en una condicidn meta estable.

Una solucidn analitica de la ecuacidon 3-3, puede ser compleja ya que se debe considerar las
ecuaciones analogas acopladas de Vss-Caa,6, pero es posible establecer un criterio mas simple
para que el LS cambie de forma adecuada de estado. De hecho, si Vbsa=V1p, Ip1>Ips por lo tanto
se puede afirmar que el LS cambiara de estado; por eso un buen compromiso para
dimensionar de los transistores es hacer que el punto de corte de las corrientes de drain de
los transistores M1y Ma en la Figura 3-4, sea en Vopsa=Vre. Sustituyendo esta condicién en la
ecuacion 3-2 e igualando con 3-1,

(VCC - VTN)Z 3-4

B1 2 = ﬁ4(VH - VTP)|VTP|r

entonces la razén de las dimensiones entre los transistores M; y My se puede determinar por,
2
W, /Ly _ My Vee = Vrn)

=— . 3-5
Wi/Li  2up (Vg — Vrp)|Vrpl

La ecuacion 3-5 debe ser evaluada para el peor caso, para definir el criterio de
dimensionamiento de los transistores del LS. En este trabajo el largo de todos los transistores
HV es el mismo, el largo minimo permitido por la tecnologia elegida (Lmin=3um) y las
condiciones de peor caso son Vcc=2V (tensidon de una bateria primaria agotada de un
dispositivo medico implantable [4]), Vi=18V, y con los parametros de la tecnologia,

un=424cm?/Vs
up=145c¢m?2/Vs

Vrn=0.82V ’ 3-6
Vrp=—0.9V
se tiene la siguiente razén,
w,
M ~ 6.6. 3-7
WM4

Segun la aproximacién 3-7, el ancho de los transistores My(;) debe ser entre 6y 7 veces el de
Mas). Se debe mencionar que esta no es la cota inferior estricta ya que la ecuacién 3-7
sobreestima para garantizar el funcionamiento del LS. Mediante simulaciones se puede
realizar un ajuste fino de estas dimensiones.

En la Figura 3-5 se presenta una simulacién transitoria de un LS al cual se le aplica este criterio
de disefio, en donde se puede apreciar su correcto funcionamiento para Vi mucho mayores y
cercanos a Ve, pero no mucho menores que Vee.
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Figura 3-5 Simulaciones del LS de la Figura 3-2 (las dimensiones de los transistores se
presentan en la Tabla 3-2).

3.2.2 Vymucho menora Ve

En la Figura 3-3 y Figura 3-5, es claro que el LS no funciona correctamente para V4 mucho
menores que Vcc. Esto se debe a que Ves=Vw no serd suficiente para prender los transistores
PMOS PHV cuando es necesario. La resistencia de encendido Ron de los transistores Mase se
incrementa drasticamente a medida que Vy se acerca a OV. Este problema no es posible
solucionar solo mediante el tamafio de los transistores, y se debe modificar la topologia del
circuito.

La solucién propuesta se presenta en la Figura 3-6, la cual consiste en conectar un transistor
NMOS HV (M7gs) en paralelo con los PMOS HV asemejandose a una configuracidn del tipo
transmission gate (TG), pero los gate de estos transistores NMOS HV son controlados con la
légica alimentada desde V.. Cuando Vu es elevado Mygg son transparentes al circuito
comportandose como transistores abiertos, pero hacen el trabajo de los PMOS HV cuando Vy
es demasiado bajo.
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Esta nueva configuracion de LS que se muestra en la Figura 3-6, se denomina adaptador de
nivel de rango completo (Full-Range Level Shifter en inglés, o simplemente FR-LS). En la Figura
3-7 se presenta una simulacién transitoria del FR-LS donde se puede apreciar el
funcionamiento correcto en todo el rango del V.

® 0ut|

Figura 3-6 Esquematico del FR-LS.
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Figura 3-7 Simulacion FR-LS para V4, mucho mayor, cercano, y mucho menor a V.
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A modo de resumen la siguiente metodologia de disefio se propone para el FR-LS:

a) Determinar las dimensiones adecuadas de Ms y Mg de acuerdo a la carga que van a
atacar, determinar la capacidad de gate de estos transistores y asi determinar el
ancho minimo (suponiendo largo minimo) de los transistores My 3 s.

b) Incrementar el ancho de M, para satisfacer la ecuacidén 3-7 y simular para todos los
casos (transistores corner, voltajes limite).

¢) Determinar el tamaio de Mygo en el peor caso con Vy=0V.

3.3 Prototipo de Adaptador de nivel

Ambos adaptadores de nivel fueron implementados para verificar su funcionamiento vy
desempefio.

3.3.1 Adaptador de nivel estdndar (LS)

Un adaptador de nivel estandar (Figura 3-2) fue implementado segun el criterio de disefio de
la seccion 3.2.1, en la Tabla 3-1 se presentan las dimensiones de los transistores. A la salida
los transistores HV Msg fueron dimensionados para poder manejar una carga grande de
200pF. Este LS fue medido para Vcc=2V y Vy desde 100mV hasta 16V, los resultados se
presentan en la Figura 3-8, donde se aprecia el correcto funcionamiento del LS para Vy
cercanos, mucho mayores, pero no mucho menores que Vcc.

También se midid el retardo para una carga de 200pF para Vcc desde 2V hasta 5V, los
resultados se presentan en la Figura 3-9, observandose que el retardo 0-Vy es independiente
de V¢, y el retardo Vu-0 si depende de Vcc debido a que la resistencia Ron de Mg es
independiente de Vcc, pero la de Mz no lo es.

Transistor W/L (um/ pum)
Mi1-a 2/0.6
M, 60/3
Mss 400/3
Mas 10/3

Tabla 3-1 Dimisiones del adaptador de nivel estandar (LS) fabricado.
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Figura 3-8 Medias LS para Vi, mucho mayor, cercano, y mucho menor a Vcc.
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Figura 3-9 Retardo medido y simulado del LS para una carga de 200pF y V4= 16V.
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En la Figura 3-10 se presenta el layout del LS

100pum

f—

Figura 3-10 Layout del adaptador de nivel estandar (LS).

3.3.2 Adaptador de nivel de rango completo (FR-LS)

Utilizando el criterio de disefio de las secciones 3.2.1y 3.2.2 se implementé un prototipo de
adaptador de nivel de rango completo FR-LS (Figura 3-6), en la Tabla 3-2 se presentan las
dimensiones de los transistores. A la salida los transistores HV Msg fueron también
dimensionados para poder manejar una carga grande de 200pF con un retardo pequefio. Este
FR-LS fue medido para Vcc=2V y Vy desde 100mV hasta 16V, los resultados se presentan en la
Figura 3-11, donde se aprecia el correcto funcionamiento del LS para Vu cercanos, mucho
mayores, y mucho menores que Vcc, debido a la presencia de los transistores NHV que
conforman una configuracion tipo TG.

También se midid el retardo para una carga de 200pF para Vcc desde 2V hasta 5V, los
resultados se presentan en la Figura 3-12, observandose que el tanto retardo 0-Vy como el V-
0 dependen de Vcc debido a que la resistencia Ron de Msq 7 depende de Vcc.

Transistor W/L (um/ pum)
Mi1-a 2/0.6
M1, 60/3
M6 400/3
Mass,9 10/3

Tabla 3-2 Dimisiones del adaptador de nivel de rango completo (FR-LS) fabricado.
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Figura 3-11 Salida OUT medida del FR-LS para para Vmax=0.1V,0.5V,0.8V con Vcc=2V.
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Figura 3-12 Retardo medido y simulado del FR-LS para una carga de 200pF y V4=16V.
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En la Figura 3-13 se presenta el layout del FR-LS

e 100um ,

Figura 3-13 Layout del adaptador de nivel especial (FR-LS), en tecnologia XC06.
3.3.3  Adaptador de nivel negativo (NLS)

Otra variante del adaptador de nivel, es uno que me permita conmutar en +Vcc y -Vee,
tomando el adaptador de nivel estandar (Figura 3-2 con el agregado del uso de la técnica de
disefio de la seccién 3.2.2 (configuracion de transmission gate). De esta manera se logra un
adaptador de nivel negativo (NLS), el cual se muestra en la Figura 3-14.

Este tipo de adaptador de nivel puede ser necesario a la hora de conectar una parte del
sistema a Vcc pero tener un impedancia pequefia con llaves de conmutacion de area reducida
como se muestra en la Figura 3-15, ya que colocar el gate del transistor de paso Mj a -Vcc se
logra reducir su impedancia. Sin perjuicio de esta aplicacion el NLS se implementd con
transistores HV para poder tener una mayor versatilidad, no limitando la su operacidn a bajo
voltaje si se utilizaran transistores estandar.

A continuacion, se describe el funcionamiento del NLS y se presentan resultados de
simulacidn. No se presentan medidas directas del adaptador ya que el prototipo fabricado es
parte de un sistema mas complejo y no se tiene acceso directo al circuito.

El NLS consta de dos estados:

e Estado “Vcc”: Cuando la sefial de entrada “In” se encuentra a Vcc los transistores Ms,
Ms, M11, M13, Mig and M7 conducen llevando la salida “Out” a Vcc y cortando los
transistores, Ms, Mg, M12, M14, M1s and Mg,

e Estado “-Vcc”: Cuando la sefial de entrada “In” se encuentra a “OV” los transistores
Ms, Mg, M12, M14, M1s and Mig conducen llevando la salida “Out” a -Vcc y cortando los
transistores, Mg, Mg, M11, M13, M1s and M.
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Figura 3-14 Adaptador de nivel negativo (NLS).

Ve =2-5V

V,=2-5V

Figura 3-15 Aplicacion del NLS.

Se tomo el criterio similar al del LS y FR-LS para el dimensionamiento de los transistores, pero
para una impedancia de carga de 50pf. En la Tabla 3-3 se presentan las dimensiones del NLS,
donde se puede apreciar que los transistores de salida Mi3,15,16 SOn mds pequefios que sus
equivalentes del LS y FR-LS.

Transistor W/L (um/ pm)
Mii-a 20/3
Ms 6,13,14,15,16 60/3
Ms,9,11,12 10/3

Tabla 3-3 Dimensiones de transistores de adaptador de nivel negativo.

En las Figura 3-16 y Figura 3-17 se muestra simulacién transitoria del NLS donde se muestra
el correcto funcionamiento del mismo. No se presentan medidas directas del Adaptador ya
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que el prototipo fabricado es parte de un sistema mdas complejo y no se tiene acceso directo
sobre él.
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Figura 3-16 Simulacion transitoria del NSL, salida OUT con V¢c=2V.
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Figura 3-17 Simulacion transitoria del NSL, salida OUT con V¢c=5V.

En la Figura 3-18 y la Figura 3-19 se muestra el layout y una micrografia del NLS
respectivamente.
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Figura 3-18 Layout del adaptador de nivel negativo (NLS), en tecnologia XT06.

Figura 3-19 Microfotografia del adaptador de nivel negativo (NLS).
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3.4 Multiplicador de voltaje programable en tecnologia HV.

En esta seccion se presentara, como ejemplo de aplicacidn de varios de los LS disefiados, un
multiplicador de tensidn multicanal programable del tipo bomba de carga con potencial
aplicacion en sistemas estimuladores implantables. El circuito fue disefiado, fabricado, y
medido. Este sistema funciona correctamente con Vcc desde 1.6V hasta 5.5V y es capaz de
precargar 4 capacitores de canales de estimulo en simultaneo desde 100mV hasta 16V con
una eficiencia cercana al 95% (carga).

En la mayoria de los sistemas estimuladores de tejido es necesario tener generadores de alta
tensidn, también conocidos como multiplicadores de voltaje. La idea es generar voltajes por
encima de la bateria necesarios para el estimulo bioldgico, como en el ejemplo de ASIC para
marcapasos presentado por Wong, et al [72]. La estimulacién en tensidn pude ir desde algunos
pocos mV hasta alguna decena de Voltios, pero normalmente la tensidon de baterias en
implantables va desde los 2V o menos hasta 4.2V o un poco mas.

Los multiplicadores de voltaje (MV) del tipo bomba de carga (charge pump en inglés) han sido
preferidos para dispositivos del tipo marcapaso por su eficiencia para bajas corrientes, y la
simplicidad del circuito [72] [73]. Aunque se han reportado algunas fuentes DC-DC eficientes
para pA de corriente de salida utilizando inductores conmutados, como por Sridhara, et al en
[74] o Miguez, et al en [75], estas han sido en general del tipo Step Down, y las bombas de
carga a capacitores conmutados atin dominan los circuitos para marcapasos.

Para alcanzar eficiencias altas se utilizan capacitores externos al circuito integrado, del orden
de nF o incluso algun UF, para despreciar el efecto de las capacidades parasitas y minimizar
las pérdidas por conmutacidn en frecuencias elevadas. La eficiencia que se puede alcanzar es
alta encima del 90%, pero es conocido que eficiencia maxima esta limitada segln la tensién
de salida, la tension de entrada, y el nimero de capacitores en serie/paralelo.

En la Figura 3-20 se muestra una representacién simple de la topologia elegida para el MV de
este trabajo. Es un multiplicador hasta 3X cldsico con dos capacitores de bomba Cp1 y Cp: los
cuales son cargados en paralelo a Vcc durante ¢s (fase de carga). Durante la fase ¢ se cierran
los interruptores Se 71,2 (S3,4,84 abiertos). Luego Cp1 y Cpz son conectados en serie con Vec en ¢,
(fase de bombeo) cerrando los interruptores Sz 4sa (Ses,7,1,2 abiertos). De esta forma se logra
una multiplicacién por 3 veces la tensidon de la bateria (3Vcc). La carga es trasferida a un
capacitor tanque Csroi durante ¢..

Al capacitor tanque se le podria conectar una carga en paralelo para ser alimentada a 3 veces
la tension de la bateria, pero en una aplicacién del tipo marcapaso este capacitor tanque es
cargado hasta un cierto valor Vrag ¥ llegado ese punto se detiene la carga. Este voltaje
(correspondiente a la energia almacenada en Csroi) es el que sera aplicado a tejido en un
eventual estimulo. Luego de cada estimulo, el capacitor Csroi €s cargado nuevamente hasta
Vrarg por el MV para estar pronto para el siguiente estimulo. Como se puede apreciar en la
Figura 3-20 con un solo MV es posible cargar varios Csroi teniendo asi un sistema estimulador
multicanal.

Lo bombas de carga pueden alcanzar eficiencias por encima del 90% pero solo si el voltaje de
salida es un multiplo de Vcc. Para el sistema de la Figura 3-20 (rango 3X), para cada unidad de
carga AQ que es transferida a la salida, se requiere 3[AQ de la bateria del sistema, por la tanto
la corriente media de la bateria es tres veces la corriente promedio a la salida. La eficacia
energética np y de carga nqse definen como,

_ <Pcarga> VTU-T!J 3-8

P (Psar)  NVgge X
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_ NUCarga)

= < 100%, 3-9
r]Q <IBat> °

donde N es el rango del MV que puede ser N=3 para el Sistema Figura 3-20 (triplicador de
tension) o podria ser N = 2 (Figura 3-21, duplicador de tensidn, solo conecto 1 capacitor en
serie con la bateria en ¢, 0 los dos capacitores, pero sin la bateria) o incluso N = 1 (Figura 3-22,
solo transfiero carga sin multiplicar).

De 3.8 se desprende que si Vcc<Vrarg<2Vcc entonces una configuracion N=2 es mas eficiente
que una N=3. Este tipo de caracteristicas son bien conocidas por los disefiadores de
marcapasos, por esto se diseiian sistemas donde el N se adapta a la situacidon mds eficiente.
El MV de este trabajo puede alcanzar valores Vrars diferentes para cada canal con rangos de
operacion (N) independientes.

Multiples
Canales
S;-¢1
[ —
Ve Se-P1
C 1
S3-@2 S4-2
N
}SHPI S @1

Figura 3-20 Esquema simplificado de un multiplicador de voltaje 3X del tipo bomba de carga,
con multiples canales de salida. ¢, fase de carga y ¢, fase de bombeo, son fases que no se
superponen.
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Voltaje Salida
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Bat CStO VDD &92
Voltaje Salida
4 0ale SalK
— LG =
v b s - Csto
Fase Carga
v
Figura 3-21 Representacion del multiplicador en rango 2X (N=2).
Vcc
'(Voltaje Salida
— C C —— VTarg

.G 3 = o T Fase Bombeo

Voo
[~
Voltaje Salida
—_—
v
. s Csio
Fase Carga

v

Figura 3-22 Representacion del multiplicador en rango 1X (N=1).

3.4.1  El multiplicador de voltaje propuesto

El MV es el responsable de cargar los capacitores tanques Cswox de los distintos canales de
estimulo hasta el valor programado Vrargx. En la Figura 3-23, se presenta a nivel de bloques el
sistema.

El MV es controlado por una serie de registros digitales, con los cuales se puede prender y
apagar el MV y elegir el voltaje Vrarex, €l rango N (1,2 o 3), y la velocidad de carga. Un reloj
primario de 32.768KHz es dividido dentro del bloque de control o FSM por un valor
programando en el registro de control de velocidad a un valor programable entre 256Hz y
4kHz (velocidad de carga) . Una vez que el MV es prendido la FSM genera el vector de control
SS={ss1, ss2, ss5, ss7, ss8} (valores légicos 0-Vcc) con los cuales se controlan las llaves de S1 a
S8 de la Figura 3-20 ya sea para el multiplicador 3X o para llevar el mismo circuito de la Figura
3-20 a configuraciones como en la Figura 3-21 o la Figura 3-22 dentro de la matriz de
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interruptores MOS y adaptadores de nivel encargados de cagar los Csiox. En esta matriz se
aplicaran los LS desarrollados previamente.

La FSM periddicamente cambia entre las fases de ¢1a@cn)- d2a8cp) de carga y bombeo para
Cston, Cstor, Cstoc, Cstop Y asi sucesivamente para todos los canales (A,B,C,D) configurados en
estado “encendido” en los registros. También es posible para cada fase de bombeo tener un
rango independiente, un solo capacitor de bombeo Cp: (1x), dos capacitores de bombeo en
serie CP1,, (2X) o dos capacitores de bombeo CP1; y Vcc en serie (3X) lo que se configura en
otro registro. Para la comunicacién con los registros se implementé un interfaz SPI simple.

El valor de Vrargx €s programable con 5 bits y esta determinado por,

Vrargx = Vae f(TargX)FS, 3-10

donde Vg es una tension de referencia generado por un bloque tipo bandgap como el de
Miguez, et al en [76] tipicamente Vgs = 1.03V, Targx €5 un valor de 5 bits independiente para
cada canal, y FS un factor de escala programable de 3 bits donde valores maximos de Vrargx
posibles son 2, 5, 8, 12 0 16V (el fondo de escala es el mismo para todos los canales).

Cuando el valor de Vrargx elegido es alcanzado la FSM deja de hacer el bombeo al capacitor Csox
correspondiente. La deteccién del valor alcanzado se realiza a través de un comparador de
voltaje y una referencia programable de 5 bits (5bits para cada canal) como se muestra en la
Figura 3-23. El comparador es apagado una vez que todos los capacitores Csix alcanzan el
valor final, y le FSM se detiene (se suspende el reloj) para minimizar el consumo tan solo a
fugas.

Cp1 Cr2
- ik
v

Bits de Config S5 .
WA Matriz de
SPI c 16 5 i
oS interruptores y
; - Estad
serial | © S Stado FSM Adaptadores de nivel
e 5 8
B &
& ug ON/OFF COMP
£ S / —
—— %
4:1 O 0
20 N [an]
L]~ ¢
v _ AMUX . O
Generador Vret Sml
\V/:1d Avd A4 v
de VRef

Figura 3-23 MV simplificado a nivel de bloques, Cp1,2 ¥ Cston,p,c,0 €Xternos.

En la Figura 3-24 se presenta una simulacion de la carga simultanea de 3 capacitores Cstons,c.
Como se puede apreciar los saltos de carga en los diferentes capacitores no son simultaneos,
ya que la FSM primero hace una carga en el Csion luego el Csiop ¥ por Ultimo el Csioc. El valor de
Veat(valor de la bateria conectada a Vcc) es 2.8V, Csioa S carga con rango 3X y valor Vrarga=4.55V
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en 100ms, Csios Se carga con rango 3X y valor Vrage=7.5V (no se llega a mostrar la carga
completa en esta simulacidn) pero es descargado en t=50ms por la entrega de un estimulo.

Como se puede apreciar en la Figura 3-24 cémo se detiene la carga y se reanuda luego de
finalizado el estimulo para t=60ms. Finalmente Cs:c Se carga con rango 2X y valor Vrargc=3.8V,
pero se arranca a cargar a partir de t=60ms mostrandose que los canales pueden ser prendidos
y apagados de forma independiente, todo esto para una frecuencia de la FSM de 2kHz. En la
simulacidn se puede observar una caida en V¢ debido a la impedancia de la bateria
significativa. A partir de los 110ms se puede apreciar como Vcc se empieza a recuperar luego
gue Csion ha terminado de cargarse. Para controlar la caida en V¢ segun el tipo de bateria es
que es importante poder programar la velocidad de carga (divisor programable del reloj de
32768 Hz).

480 -
440 i L
o Vp.=2.8V \ l_/_,—'—f_r_r
o N\ l_,—/_'
%0 e Cston s
380 L ‘FE,_
340 Sl _rjj—‘r
220 i N _T_l_’,_—,_If_f
300 = e = Cstoc H_/—H;_l
280)pssssasss = = 7 i ‘_‘,—7 ,_/_I ’’’’’’’ =
- S W= e
- ol \
200 /—qr , Ve
,_r‘ Estimulo por

180 | —~ \ ----- s

< J_J canal B
180 4 E ’_{_{ cStoB
140 % —{_,
‘”'I = - Tiempo (s) 1~
= 000 SO.CIIh 100.00m 150.‘0)

Figura 3-24 Simulacion de carga de 3 capacitores con el MV propuesto y efecto de caida de
VCC.

3.4.2 Detector de Voltaje

El detector de voltaje es el encargado de medir el voltaje en cada uno de los capacitores
Cston,co Y enviarle a la FSM (ver Figura 3-23) la sefial del alto cuando se llegue al valor de
voltaje programado. En la Figura 3-25 se presenta el detector de voltaje a nivel de bloques,
compuesto por un generador de referencia variable que determina el voltaje de comparacién
Vgef, un comparador, y un multiplexor analégico. La FSM se encarga de ir alternando entre los
distintos Cstons,c,o generado las sefiales de seleccidn SSx (sefial de 5 bits, un bit por canal, mas
un bit adicional para transferencia de carga).

El voltaje en cada capacitor es elegido en el momento de la comparacién y adaptado mediante
un divisor resistivo para poder ser comparado contra la tension de referencia variable Vger que
es de bajo voltaje. Vger se elige de forma independiente para cada capacitor a través de Targx
(sefial de 20 bits, 5 bits por canal). El divisor resistivo también es configurable y va a
determinar el fondo de escala FS de la ecuacién 3-10.

Cuando el comparador detecta que se llegd al valor de voltaje deseado, la FSM dejara de
cargar el capacitor correspondiente alternando solo entre los restantes. Una vez que todos los
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capacitores fueron cargados el comparador es apagado para ahorrar consumo (la sefial que
controla el comparador es ON/FF COMP).

SSx
4
ON/OFF COMP —
a
—_ 2
]
Ta rgX SSX AMUX — g O
— (%]
20 4 2 O
[%2])
@)
CStog
v v A

Ve Generador
de VRef

Figura 3-25 Detector de voltaje a nivel de bloques.

En la Figura 3-26 se presenta el generador de Vgt a partir de un banddgap que consume solo
200nA con Vpeap=01.024V+3% [76],y un divisor resistivo de 32 taps de 400kQ c/u (32
resistencias individuales de rpolyh). Con un multiplexor analdgico de 32:1 se elige el valor de
salida hacia el comparador. A través de las lineas SSx se selecciona cudles de los Trgx €S

ingresado al multiplexor analdgico.

El comparador utilizado se muestra en la Figura 3-27 En la Tabla 3-4 se presenta un resumen
de las dimensiones de los transistores.

Ta rgX SSX
20 4

Multiplexor
analdgico
32:1

32 resistencias
400kQ

% GND

Figura 3-26 Generador de referencian variable y comparador.
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b Mglc IEY

[ [wa v b | o
Q - [l 1] - [l
f 1

Figura 3-27 Comparador formado por un OTA simétrico con par diferencial PMOS y salida
con inversor; lgas=200nA. Los bulk de los transistores NMOS y PMOS estdn conectados a
GND y V¢, no se representan por simplicidad.

IBias Cb

Transistor W/L (um/ pum)

Miz,2 2/1
Mia 100/6

M2a,b,c,d 160/4
M3ap 12/50
Maa 20/10
Map 60/10
Mac,s 12/4

Tabla 3-4 Dimensiones del comparador.
3.4.3  Matriz de Interruptores y circuito de trasferencia carga

Este bloque del MV es el encargado de conectar los capacitores Cp1 ; en serie/paralelo segin
la fase y el rango del multiplicador, para realizar la carga a los capacitores de salida Cstons,c0
de la Figura 3-23.

En la Figura 3-31 se presenta el esquema del arreglo que opera segun las fases de las sefiales
®1 y &2 para bombeo y carga respectivamente. En la fase de carga los capacitores Cp12 son
cargados a Vcca través de |os transistores Myeab para Ce1 Y Ma,7ap para Cpz. La fase de carga es
independiente del rango, pero durante la fase de bombeo los capacitores se conectan distinto
segun el rango (1X,2X,3X) seleccionado:

=>» Rango 1X, solo el capacitor Cp, es conectado al capacitor Cstox cerrando el
transistor M, y el circuito de transferencia de carga Ms, . El resto de los
transistores se encuentran abiertos.

=>» Rango 2X, el capacitor Cp; es puesto en serie con la bateria Vcc y se conecta
al capacitor tanque Cstox cerrando los transistores Ms,p, y €l circuito de
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transferencia de carga Msap. El resto de los transistores se encuentran
abiertos.

=>» Rango 3X, los capacitores Cp1,, son conectador en serie a Vccy se conecta
al capacitor tanque Cstox cerrando los transistores Ms 4 y el circuito de
transferencia de carga Msap. El resto de los transistores se encuentran
abiertos.

Cada uno de los 4 canales de salida tiene su propio circuito de transferencia de carga y
comparten el resto de la matriz de interruptores; en la Figura 3-31 se muestra un solo circuito
de trasferencia de carga por simplicidad. Se utilizan transistores HV (M1, son de voltaje medio
MV) ya que en algunos casos se llega a valores elevados de voltaje hasta 16V, también es
posible cargar los capacitores tanques a valores tan bajos como 100mV.

Para poder manejar la aperturay cierre de los transistores en el rango de tensiones de trabajo
se utilizan adaptadores de nivel de rango completo como el de la Figura 3-6 (FR-LS4 tiene
salida complementaria una pequefia variante de FR-LS de la Figura 3-6). Para limitar picos de
corriente elevadas en las conmutaciones de los transistores, se utiliza un par de resistencias
R1, de bajo valor (120Q).

Las llaves son en su mayoria dobles para poder bloquear corriente en ambos sentidos y los LS
se conectan a los voltajes adecuados para controlar las mismas. Para dimensionar los
transistores de las llaves, nos basamos en las curvas de resistencia simuladas (ver Figura 3-28,
Figura 3-29, y Figura 3-30) y utilizando Ilaves de largo minimo y ancho suficiente para que la
constante de tiempo de la carga de los capacitores no afectara el correcto funcionamiento de
la bomba de carga.

Los transistores M, son transistores de rango medio (NGMV) de voltaje, poseen también
oxido grueso de gate (como los NHV y PHV descritos previamente) pero no se utiliza un drain
difundido de modo que el largo minimo de canal es 1.4um pero soportan una tension Vps
maxima de tan solo 13V. se denotan con un simbolo diferenciado a los HV como se puede
apreciar en la Figura 3-31.

En la Tabla 3-5 se muestran las dimensiones de los transistores. En la tabla abajo a la derecha
de la Figura 3-31 se muestra el valor légico de las sefiales de control {SS1, SS2, SS5, SS7, SS8}
que deben tomar en cada fase segun el rango X1, X2, X3. La FSM es quien proporciona en
cada fase el valor correcto.
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Figura 3-28 Ron simulada transistor PHV doble.
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Figura 3-29 Ron simulada transistor NHV doble.
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Figura 3-30 Ron simulada transistor NGMV doble.
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Figura 3-31 Matriz de interruptores y circuito de trasferencia carga.
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Transistor W/L (um/ pm)
Ma,, 250/1.4
M3,4,5(a,b),6(a,b),7(a,b),8(a,b) 600/2.5

Tabla 3-5 Dimensiones de los transistores la matriz de interruptores y circuito de
trasferencia carga.

La FSM toma los valores programados por algln sistema de UP en los registros la Figura 3-23
y en funcién de ellos genera todas las sefiales Sex. En nuestro caso de implementacion la FSM
tiene 9 estados para poder controlar la carga de 4 capacitores tanque Cston s,c,p.

3.5 Medidas

El multiplicador de voltaje programable (MV) propuesto fue implementado para un sistema
de 4 canales en tecnologia HV CMOS de 0.6um XT06 de XFab. La Figura 3-32 se presenta una
microfotografia del MV.

Se midid el sistema en un amplio rango de voltajes de bateria Vcc, para diferentes voltajes de
los capacitores Cstonp,co. LOS resultados obtenidos confirman las simulaciones realizados, se
midieron Vrarg desde 0.2V hasta 16V con Vccentre 1.6V y 5.5V. En la Figura 3-33 se presenta
la medida de la carga de 3 de los 4 canales para V7aga=4V, V1args=5V Y Vr1argc=6V con Vc=3.3V,
Cp1,2,=220nF y Cston 5,c=10uF para una frecuencia de la FSM de 4kHz. Nétese que la carga de los
capacitores tanques se asemeja a una exponencial, pero luego de que un capacitor completa
su carga (Cswa) los capacitores restantes se cargan mas rapido ya que la FSM asigna el espacio
de tiempo libre a cargar los otros capacitores.

En la Tabla 3-6 se presentan varias caracteristicas medidas. Para las medidas de eficiencia y
consumo se emuld una configuracidn tipo marcapaso donde los capacitores de salida son
cargados y luego descargados de forma periddica a través de una resistencia de 500Q durante
algunos ms, como Prutchi, et. al en [73]. Se midi6 la corriente media por la bateria (Vcc) y los
voltajes iniciales de los capacitores tanque Csiox, con las ecuaciones 3-8 y 3-9 se determind la
eficiencia del sistema. Los resultados para 4 estimulos por segundo en un solo canal, son
presentados en la Tabla 3-7 . Se verifica una eficiencia de carga medidas del 95% y cerca de
un 90% de eficiencia en potencia respecto al maximo tedrico.

71



ASICS para dispositivos médicos implantables

Figura 3-32 Mlcrofotografla del MV.
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Figura 3-33 Carga medida de 3 capacitores tanque.
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Tabla 3-6 Caracteristicas del MV.

Caracteristica Valor
Vee 1.6 -5.5V
Voltaje de carga hasta 16V
Area del circuito (a) 1.7 mm2
Comne i ° | e

(a) PADs & resistencias incluidas, capacitores externos.
(b) Todos los bloques analdgicos incluidos, no consumos de conmutacion.

Tabla 3-7 Eficiencia medida del MV, en carga y en potencia.

Configuracién Na ne Ne/Nemax
Vce=3.3V, Viarg= 8.2V, N=3X | 96% | 73% 89%
Ve =2V, Viarg= 5V, N = 3X 98% | 74% 89%
Vcc=2.8V, Viarg= 5V, N = 2X 96% | 79% 89%

3.6 Conclusiones y resumen

En este capitulo se presentd el disefio y aplicacién de adaptadores de nivel “ciegos” aplicables
a circuitos implantables. En una primer aproximacion su disefio parece sencillo, pero como se
mostré en la seccidn 3.2 si deben trabajar en un amplio rango de operacién es necesario
desarrollar un criterio de disefio y modificaciones en la arquitectura de los circuitos tipicos. Se
implementaron algunos adaptadores de nivel en tecnologia HV de 0.6um, uno estandar (LS)
como el de la Figura 3-2 capaz de operar desde valores en el entorno de Vcc hasta 18V, y otro
de rango completo (FR-LS) como el de la Figura 3-6 capaz de operar desde OV hasta 18V,
ambos para un Vcc de 2V. Se presentd ademds un adaptador de nivel para voltajes negativos

Como ejemplo de aplicacidon de los adaptadores de nivel, se presenté un multiplicador de
voltaje (MV) programable del tipo bomba de carga multicanal (seccidn 3.4), capaz de alcanzar
hasta 16V. El MV es muy versatil, permitiendo variar, el voltaje “target”, el rango de operacion
(1X,2X,3X), y velocidad de carga desde 512Hz hasta 4kHz.

Se verifico la correspondencia de las simulaciones con las mediciones en un amplio rango de
la tensidn de entradas (1,6V hasta 5,5V). Se realizaron medidas de la eficiencia emulando una
configuracién tipo marcapasos para 4 estimulos por segundo en un solo canal, mostrando una
eficiencia de carga del 95%, y cerca de un 90% de eficiencia en potencia.

El sistema implementado funciona con 4 canales de estimulo, pero es facilmente escalable a
mas canales, modificando la maquina de estados que gobierna el MV, y agregando tantos
adaptadores de voltaje y circuitos de transferencia de carga como se requiera.

Parte de los resultados de este capitulo se presentaron en las publicaciones [77]y [78].
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4 Circuitos de estimulacion segura
4.1 Introduccién

Para los dispositivos médicos implantables se aplican dos aspectos claves, la confiabilidad y la
seguridad. La confiabilidad entiende a la probabilidad de fallas, un circuito confiable es poco
probable que falle. Para poder garantizar que un circuito sea confiable, durante el disefio de
un ASIC se aplican practicas especiales como margenes de tolerancia en las dimensiones
minimas, contactos redundantes, entre otros. Durante la fabricacién se aplican por ejemplo
controles redundantes y practicas especiales, incluso en los circuitos médicos implantables
casi siempre se realiza un burn-in del producto terminado, segin Chen en [79].

Aun tomando todas las precauciones no es posible afirmar que un circuito no va a fallar nunca,
por eso los circuitos implantados aun en condicidn de falla no deben causar ningun dafio al
paciente. La seguridad de un dispositivo atiende a la proteccidn de los sistemas criticos ante
una falla, de manera tal que no cause un evento catastréfico (este concepto se aplica en
muchos sistemas criticos ademas de la electrénica médica, como el caso de la navegacion
aérea, control de tréfico, por ejemplo). En cada caso es necesario definir qué se entiende por
un “evento catastréfico”, que en el caso de sistemas médicos es cualquier dafio al paciente.
Un dispositivo médico seguro, no causard dafio al paciente en caso de una falla simple; por
ejemplo, falla en un transistor, capacitor, o error de software entre otros.

Los tipos de fallas dependen de la aplicacién especifica del dispositivo, en el caso de un
marcapaso podriamos considerar la estimulacidn del corazén a un ritmo demasiado elevado
por un error en el programa del controlador. En el caso de marcapasos siempre se incluye un
control redundante de modo de evitar bajo cualquier circunstancia estimulos por encima de
200ppm.

En general los dispositivos médicos implantables, estimulan y/o miden sefiales en el tejido
(ver Figura 1.1). Como regla basica de seguridad se toma que, en el caso de una falla simple
en un circuito electrénico en contacto con el tejido biolégico, nunca circule por el tejido una
corriente DC mayor a algunos pA. Esta regla no es arbitraria, el problema con la corriente DC
es que puede por fendmenos electroquimicos (electrdlisis), causar un dafio irreversible al
tejido; y para mayor detalle se sugiere revisar la referencia [19]. Por falla simple se entiende
por ejemplo un Gate en cortocircuito en un MOS, un transistor en conduccidon permanente,
un contacto abierto. Si nuestro circuito es confiable, se puede considerar que es virtualmente
imposible que ocurran a la vez dos fallas si éstas son independientes. Por tanto el andlisis de
seguridad se limita a una falla a la vez y las que se pueden desencadenar como consecuencia
de la primera falla. Bajo estos supuestos se tiene una falla simple.

En este capitulo se presentardn algunos ejemplos de circuitos de estimulacién tanto en
tensiéon como en corriente que cumplen con las normas de seguridad impuestas por [19],
incluso a nivel de layout. Se presentardn algunas estructuras de circuito innovadoras, y la
adaptacion del Level Shifters como en el capitulo 3 para entrar en contacto directo con tejido
biolégico.
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4.2 Primer ejemplo: estimulacién segura en tension

En la Figura 4-1 a) se presenta la representacion un sistema sesillo de estimulacion, similar al
de [20], que consiste de un transistor de paso PMOS HV (M;). El gate de M; se conectd a una
sefial de control que alterna entre Vstim y GND para suministrar o detener el estimulo
respectivamente. La apertura o cierre del transistor puede realizarse con un simple inversor
CMOS en caso de que Vstim no supere a Vcc 0 con un adaptador de nivel (por ejemplo, LS o FR-
LS del Capitulo 3, segln corresponda) para terapias con Vsym mayores a Vcc. Pero en ambos
casos cuando se esta cortando el estimulo, frente a una ruptura de gate de M (falla simple)
se tendria un camino directo a través de tejido a Vcc (0 Vstim segln caso) generandose una
corriente DC elevada como se muestra en la Figura 4-1 a).

Una solucién tradicional que resuelve problema descrito, es colocar un capacitor en serie con
el tejido asi bloqueando cualquier componente de continua ante una falla. Esta es la solucién
tradicional, algunos circuitos ejemplo se muestran en seguln Prutchi, et. al [73] y Lentola, et.
al [26]. Pero un capacitor en serie trae aparejado algunos inconvenientes, puede distorsionar
la forma del pulso de estimulo, debe ser descargado (balance de carga, Capitulo 1) e
incrementa la cantidad de componentes externos. En muchos casos no es posible colocar un
capacitor en serie.

Una alternativa al método mencionado, es colocar un circuito RC en serie con el gate de
transistor M;, como se muestra en la Figura 4-1 b). La resistencia se coloca para limitar la
corriente DC ante una falla, y el capacitor permite abrir o cerrar rdpidamente la llave. Una
transicion ‘0’ a ‘Vec (Vstim seguin corresponda)’ se canaliza a través del capacitor C; y luego el
valor DC es mantenido por la resistencia R; (2MQ por ejemplo) y en caso de una ruptura de
gate de M1 la corriente DC que fluye a tejido es limitada a algunos pA. La principal desventaja
de este tipo de técnica, es que si la llave M; es (como ocurre generalmente) muy grande,
requiere un capacitor mucho mas grande para comandarla de forma rdpida, de modo que se
vuelve impractico de implementar en forma integrada. Siendo importante reducir el drea es
que resulta de interés estudiar alguno otra posibilidad para realizar la estimulacién en forma
segura.

a) b)

Vstim

Vee

Ruptura
o
CONTROL .

Corriente DC
ategido
controlada
or R

uptura
de gate

CONTROL

Coriente DC
atejido
elevada

ELECTRODO

ELECTRODO

Figura 4-1 a) Sistema sencillo de estimulacién en tensién no seguro, b) Solucion clasica a
problema de seguridad en a.
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A continuacidn, se presentan el disefio, simulacion y testeo de un sistema innovador seguro
para el control de estimulacidn en tensidn para un sistema tipo marcapaso. El circuito fue
fabricado en una tecnologia HV de 0.6um.

El driver seguro es presentado en la Figura 4-2, este driver protege la estimulacidn a tejido
contra falla simple (ruptura de gate de M;) emulando el sistema de la Figura 4-1 b), sin la
utilizacidon de capacitores. El sistema limita la corriente entregada por el driver (Dgry, el cual
puede ser un inversor estandar o un LS del Capitulo 3, seglin corresponda) a través de la
resistencia R de 2MQ, pero se debe garantiza una acciéon rdpida ‘0’ a ‘Vec (Vstim segun
corresponda)’ y ‘Vec (Vstim segun corresponda)’ a ‘0’.

La idea es sustituir el capacitor de la Figura 4-1 b) por un transmission gate (TG) HV
monoestable como se muestra en la Figura 4-2 controlado por una maquina de estados finita
(FSM por su sigla en inglés). La FSM funciona con un reloj de 512Hz (este reloj se supone
presente), la sefial de entrada IN controlo el estado de las salidas CTRL y CTRLN las cuales
conmuta entre 0 y Vcc (Vstim seglin corresponda) para la apertura y cierre del TG. Cuando es
necesario conmutar a Vst a la salida de la FSM se coloca un LS con salidas complementarias
(una pequefia variante al LS del Capitulo 3), en el caso aqui implementado no fue necesario
conmutar contra Vsnm asi que se prescinde del adaptador de nivel.

Para garantizar tiempos de apertura del transistor My, un TG es conectado en paralelos con la
resistencia Ry (ver Figura 4-2). Una simple FSM controla este TG, la cual cierra el TG (CTRL=Vcc
y CTRLN=0) inmediatamente seguido de una transicion Vcc a 0 de la entrada IN y lo mantiene
cerrado por al menos un periodo del reloj CLK. De esta manera luego de cada flanco de bajada
de la sefial INFSM, el TG cerrado cargando rapidamente el gate de M; a Vcc abriendo el
transistor. Pasado ese periodo de reloj donde se dejo cerrado el TG el mismo se abre y Vcc es
mantenido en el gate de M; a través de Ry, lo cual garantiza que en caso una ruptura del gate
del mismo, la corriente en DC elevada sobre tejido no durara mas allad de un periodo de reloj
y luego de este periodo la corriente se limita a unos pocos WA gracias a Ri.

La FSM consta de dos Flip-Flops tipo D (Qo y Qu), Yy sus ecuaciones de estado y salida son las
siguiente,

Qi = Q1.Qo + INFSM.Q,
Q4 = Qo + INFSM
CTRL = INFSM. Q,.Q,
CTRLN = CTRLN
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Figura 4-2 Sistema de estimulacién con driver seguro.

GND

El driver seguro controla la apertura y cierre del transistor M; de la Figura 4-1, garantizando
tiempos de respuesta debajo de 10us (cierre de M;) y protegiendo al sistema frente a una
ruptura de gate de M (falla simple). La FSM genera las sefiales de control CTRL y CTRLN (sefial
invertida de CTRL), la cual siempre es opuesta a IN (de hecho, un nombre mas apropiado seria
inversor seguro en lugar de driver seguro) pero debe mantenerse en alto por lo menos 2ms
luego de que IN vuelve a esta dos alto “V¢c”. En la Figura 4-3 se presenta una simulaciéon simple
de la FSM, mostrando que la sefial CTRL efectivamente se mantiene en alto por un periodo de
la sefial de reloj CLK de 512Hz (reloj disponible en el sistema).

Para simular un evento de falla se conecta la salida del driver directo a GND (emulando ruptura
de gate de M), los resultados se presentan en la Figura 4-4 donde se aprecia que al comienzo
la corriente se dispara a valores muy elevados (cientos de pA) pero luego de algunos mili
segundos baja a unos pocos pA.

Los tiempos de apertura y cierre fueron simulados para un transistor M; de paso con
W=10000um, L=3um, PMOS HV para los modelos tipicos, mas lentos y mds rapidos, en todos
los casos estos tiempos se encontraron por debajo de los 10uS.
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Figura 4-3 Simulacion transitoria de la FSM, para V¢c=3,3V
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Figura 4-4 Simulacion de falla simple ruptura de gate de M;.
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4.2.1 Layoutdel driver sequro

Un layout adecuado es muy importante a la hora de la implementacion, para cumplir las
restricciones en temas de seguridad durante el disefio. Puede ser catastréfico si no se tiene
especial cuidado al realizar el layout, el resultado puede ser un circuito no seguro.

Carece de sentido el disefio del driver seguro para protegerlo contra ruptura de gate de M,
(ver Figura 4-1), si a la hora de realizar el layout los cables que lleva la alimentacion (Vcc) van
en paralelo a cables en la misma capa de metal que se conectan a tejido y se encuentran
separados por la distancia minima impuesta por la tecnologia. En ese caso cualquier
imperfeccidn durante el proceso de fabricacidn puede dar lugar a un cortocircuito y un evento
catastréfico como se muestra en la Figura 4-5. Para evitar este tipo de problema de seguridad,
se tomaron las siguientes reglas especificas de layout (este tipo de cuidados se tuvieron en
cuenta para todo /ayout de esta tesis):

=>» Conductores en Metal que llevan lineas de Ve o de HV deben estar
separas a por lo menos tres (3) distancias minimas a sefiales en la misma
capa de metal que se conectan a electrodos estimuladores (ver Figura
4-5),

=>» Conductores en Metal que llevan lineas de Vcc o de HV no deben cruzar
por arriba a cables que se conectan a electrodos estimuladores. En caso
de no poder cumplirse esto se pide que como minimo se dejen una capa
de metal de por medio y de ser posible esta capa intermedia esté
conectada al potencial de clamping del tejido (ver Figura 4-5).

En la Figura 4-6 se muestra el layout del driver seguro y en la Figura 4-7 una microfotografia
del mismo, el cual ocupa un drea de 193umx83um.

PERMITIDO

Tres distancias
Distancia .. minimas entre
- Imperfeccion de
minima entre S MX
MX MX

MX MX MX+1 No

utilizado
VCC VCC
Rupturade

o aislante °

HV HV

Figura 4-5 Reglas de seguridad de Layout. MX (Metal capa X), en la tecnologia elegido se
tiene 3 capas de metal.
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Figura 4-7 Microfotografia del Driver Seguro.

4.2.2 Medidas del driver sequro

El Driver Seguro fue fabricado en tecnologia de 0.6um HV y luego medido. Con la tecnologia
disponible en nuestro laboratorio no es posible generar rupturas de gate de forma artificial,
pero algunas caracteristicas eléctricas fueron medidas. En el circuito fabricado M (ver Figura
4-2) es de W=10000um y L=3pum PMOS HV capaz de soportar hasta 18V de Vsnm. El sistema de
estimulacion funciond de forma correcta para un amplio margen valores de fuentes, Vccdesde
1.8V a 5V y Vstim desde 100mV a 16V. La impedancia medida de la llave de paso M; fue por
debajo de los 12Q para Vsnm=2V. Se midié un consumo debajo de 5nA en estado estacionario,
siendo éste practicamente despreciable.

El tiempo de retardo medido es menor a los 10us, en la Tabla 4-1 se presenta un resumen de
las caracteristicas medidas. En la Figura 4-8 se muestra la medida de un pulso de estimulo,
donde se aprecia la fase de estimulaciéon y la fase de balance de carga [73].
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Figura 4-8 Pulso de estimulo y balance de cargas medidos en un sistema multicanal del tipo
marcapaso.

Tabla 4-1 Caracteristicas medidas del driver seguro.

Caracteristica Valor medido
Vee 1.8V-5V
Vstim 0.1Vv-16V
Impedancia M1@Vstim=2V 120
Consumo estatico <50nA
Retardo <10pS

4.3 Segundo Ejemplo: Adaptador de nivel seguro de rango completo
(SFR-LS) para contacto con tejido biolégico.

En algunos sistemas para estimular tejido bioldgico, es necesario entregar y sobre todo
bloguear el paso de corriente en ambos sentidos. Una solucién habitual es implementar una
llave MOS doble, con dos transistores en serie como en el circuito de matriz de interruptores
del multiplicador de voltaje del Capitulo 4. En la Figura 4-9 se muestra un posible sistema de
estimulacién en tensidn con esta caracteristica. Cuando se estd estimulando se coloca a OV el
gate de los transistores PMOS My, permitiendo el paso de corriente desde Vsrim a tejido, y
para corta el estimulo el gate del transistor M; es conectado a Vstim y el gate del transistor M,
es conectado a tejido.

El circuito de la Figura 4-9 permite asegurar que no hay conduccién de corriente
independientemente de los valores de Vstim y el voltaje de tejido que puede variar si por
ejemplo se estimula por un segundo canal. Otra ventaja del circuito es la baja capacidad vista
desde el tejido, que evitara pulsos parasitos (indeseados) de corriente a través del electrodo.
Sin embargo, algunas desventajas son la resistencia de la llave que es el doble al conectar dos
MOSFET en serie, y sobre todo que se requiere un circuito relativamente complejo de
comando del gate del transistor en contacto con tejido.
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En el circuito de Figura 4-9, la accion de abrir y cerrar las llaves de estimulo se realiza mediante
un adaptador de nivel, como Vsnm puede ir desde los 100mV hasta los 16V es necesario utilizar
el FR-LS del Capitulo 3. En el estado de llave abierta (estado en el cual se permanece la mayoria
del tiempo) el gate de los transistores Myq del FR-LS, se encuentra a Ve, en el caso de una
falla simple (ruptura del gate M; o Ms) habria un camino directo entre V¢ y tejido generando
un corriente DC muy elevada, lo mismo sucede en estado de llave cerrada, pero con el
transistor Mg del FR-LS. De ese andlisis se desprende que el FR-LS no cumple con la regla de
seguridad propuesta en [19], en la Figura 4-10 se muestra en detalle la falla de seguridad.

Diodos

GND
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GND
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: T _
: oIy
: [
I Vee=2-5V |

|
! +ou ]|
1 ‘ M, :
=t e . %%% |
i ] l
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: GND V GND = 0V :
| FR-LS :
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Figura 4-9 Sistema de estimulacién en tension
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Figura 4-10 Detalle de la falla de seguridad del FR-LS.

En la Figura 4-11 se presenta un adaptador de nivel que resuelve la falla de seguridad del FR-
LS. A este adaptador de nivel se lo de nédmina adaptador de nivel de rango completo seguro
(SFR-LS). La solucién propuesta consiste en colocar una resistencia en serie (R1234) con los
gates de M5 g esto hace que en caso de una ruptura de gate la corriente a tejido no supera
unos pocos UA (el valor maximo va a depender de la aplicacion y el valor de la resistencia). Los
capacitores Ci,2,3,4 se colocan en paralelo a las resistencias Ri2,3,4 para mejorar el tiempo de
repuesta del SFR-LS, el pulso de accidn pasa rapidamente por los capacitores mientas que el
valor luego es mantenido por las resistencias.

Se utilizan dos capacitores en seria ya que la tension maxima que soportan los capacitores
poly-poly de la tecnologia utilizada es 8V y Vi puede llegar a 16V en nuestro caso (ver Tabla
1.1). Una desventaja de esta solucion es el incremento del area del circuito por los capacitores
integrados, las resistencias no agregan tanta area ya que la tecnologia elegida posee poly de
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alta resistividad que permite integrar resistencias de valor elevado con un area
razonablemente pequefia.

En la Tabla 4-2 se muestran las demisiones los transistores y valores de los componentes
utilizados, el area del SFR-LS es 430umx400um. En la Figura 4-13 y la Figura 4-14 se muestra
el layout y una micrografia del SFR_LS respectivamente. No se tienen medidas de este
adaptador de nivel ya que forma parte de un sistema completo de estimulacién y no se tiene
acceso directo al mismo, pero en la Figura 4-12 se presenta una simulacién de este adaptador
de nivel, donde se muestra opera de forma satisfactoria en todo el rango de Vsym.

GND V' GND = 0V

Figura 4-11 Adaptador de nivel de rango completo seguro (SFR-LS).
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Figura 4-12 Simulacion del SFR-LS estandar para Vi, mucho mayor, cercano, y mucho
menor a Vcc.
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Figura 4-13 Layout del adaptador de nivel de rango completo seguro (SFR-SLS), en
tecnologia XT06.

Figura 4-14 Microfotografia del adaptador de nivel de rango completo seguro (SFR-LS).
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Transistores W/L (um/ pm)

Mi1-a 20/3

My, 60/3

Mss,7 400/3
Ma,s,5,9 10/3
Componente Valor
Cy1,2 (cpoly-poly) 20pF
Cs.4 (cpoly-poly) 5pF

Ri1234 (rpolyh) 500kQ

Tabla 4-2 Dimensiones de transistores y valores de componentes del SFR-LS.

4.4 Tercer ejemplo: Estimulacion segura en corriente

En la Figura 4-15 a) muestra un caso simple de estimulacidn en corriente similar ala de, Suarez,
et. al en [21]. Las caracteristicas de esta corriente, su médulo, frecuencia y duracidén de los
pulsos depende del tipo de patologia que se esté tratando. En modo general podemos decir
que dichos pulsos van de cientos de YA hasta alguna decena de mA y la duracién puede variar
desde algunos s hasta decenas de ms. Pueden ser pulsos aislados o trenes de pulsos. Este
sistema de estimulacion consiste de un transistor PMOS HV (M;) y la tensién de aplicacion
Vsim puede llegar a 16V, un transconductor Gm como elemento activo en lazo de
realimentacion, una resistencia Ri y dos interruptores SWi,; (estos interruptores pueden ser
transmission gates HV y/o adaptadores de nivel segin necesidad de disefio).

Para entregar el estimulo se cierra SW1con SW; abierto, conectando el gate de M; a la salida
. . . s . v
del Gm siendo la corriente de estimulacién determinada por Isr;y = %. Para cortar el
1

estimulo se cierra SW; con SW; abierto, conectando el gate de M; a Vstim. En el caso de una
ruptura de gate de M; (falla simple) se tendria un camino directo en tejido y Vstim generandose
una corriente DC elevada como se muestra en la Figura 4-15 a), no cumpliéndose la regla de
seguridad impuesta por [19].

Una posible solucidn al problema descrito, seria agregar al Sw, una resistencia en serie R; (MQ)
y un capacitor C; en paralelo como se muestra en la Figura 4-15 b). El capacitor C; es para
poder realizar el corte del estimulo de forma rapida y la resistencia es para mantener el valor
de Vstim y limitar la corriente a unos pocos YA en caso de ruptura de gate de M;. Esta solucion
ya fue presentada en la seccién 4.2 y tiene la desventaja que para poder obtener tiempos de
respuestas apropiadas el valor de C; debe ser elevado, mas aun en el caso de que la
estimulacién en corriente fuera programable utilizando varios transistores de paso en paralelo
(ver Figura 4-16) [21].

Siendo importante reducir el area al maximo es que resulta de interés estudiar alguno otra
posibilidad, en esta seccidon presenta un sistema innovador de control de estimulo que
prescinde del uso de capacitores, a este nuevo circuito se lo denomina conmutador seguro el
cual fue disefiado en tecnologia CMOS HV de 0.6um.
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Figura 4-15 a) Sistema sencillo de estimulacion en corriente no seguro, b) Solucién clasica a
problema de seguridad en a.
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Figura 4-16 Representacion simplificada de una fuente de corriente programable segura.

El circuito fue disefiado, pero no fabricado aun. El conmutador seguro se presenta en la Figura
4-17, el cual protege la estimulacién a tejido en corriente contra falla simple (ruptura de gate
de M;) emulando el sistema de la Figura 4-15 b), sin la utilizacién de capacitores. El sistema
limita a corriente entregada por a través de Sw,, pero garantiza una accion rapida “Z” (alta
impedancia) a Vstim.

La solucién consiste en, sustituir la resistencia y capacitor de la Figura 4-15 b) por el
conmutador seguro el cual genera un Vsym, controlado por una maquina de estados finita
(FSM). La FSM es asincrona, la sefial de entrada CTRL y el generador de delay (cadena de
inversores asimétricos, Figura 4-19) controlan el estado de las salidas Our1 y Our2 (salida con
niveles ldgicos 0-Vcc). Para garantizar tiempos de apertura de corte del estimulo, se generar
dos caminos (de aqui el nombre conmutador) que conectan Vstv al gate de M; como se
muestra en la Figura 4-17.

En primera instancia la salida Oyt se pone a 0 (Ourz a V) haciendo que Mips se cierre (Maps
abierto) colocando rapidamente Vstv en el gate de My, un retraso td (tiempo de delay
generado), la salida Our; se pone a 0 (Our1 @ Vcc) haciendo que Maps se cierre (Mips abierto)
manteniendo el valor de rapidamente Vstim en el gate de My, a través de una resistencia de
1MQ (Rem) la cual limita la corriente a unos poco A en caso de ruptura de gate del transistor
Mj.
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Se debe remarcar que este sistema solo protege con la ruptura de gate de M; para el corte
del estimulo (la mayoria del tiempo se encuentra cortado). En el caso de estimulo se puede
llegar a estimular con algunas decenas de mA, no siendo necesario limitar la corriente.

La apertura y cierre de los transistores Micm se realizan mediante adaptadores de nivel FR-
LS del Capitulo 3 ya que Vstim puede ir desde 100mV hasta 16V. Cuando se desea estimular el
conmutador seguro pasara a estado de alta impedancia, para que Swi conecte la salida del Gm
al gate del transistor M. De esta manera un solo puente seguro y varios interruptores, uno
por cada rama, se pueden controlar haciendo una fuente de corriente segura programable
utilizando varios transistores de paso en paralelo como en la Figura 4-16.

Conmutador

/ seguro

Coriente
DC atejido

Figura 4-17 Sistema de estimulacidn en corriente con puente seguro.

Vsnm

/ Vstimseguro \
v,

Vsnim Vstim Vsnim
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CTRL

Seguro

Vstim

Ry Ri Ry

ELECTRODO

|

TeID0

GND

Figura 4-18 Fuente de corriente segura programable para estimulaciéon de tejido biolégico.

88



ASICS para dispositivos médicos implantables

El generador de retardo digital estd formado por una cadena de inversores asimétricos como
se muestra en la Figura 4-19, que genera un retardo significativo en el flanco de subida siendo
depreciable el retardo generado en el flanco de bajada. La cadena de inversores asimétricos
se forma haciendo que unos de los transistores el NMOS o PMOS tenga un largo “L” grande
mientras que el otro un largo “I” pequefio, alternandose de un inversor al otro el NMOS y
PMOS acumulando los efectos en un mismo sentido. Arnaud, et. al en [80] y Bremermann, et.
al en [81], realizan una descripcion mas detallada de los inversores asimétricos. Con el circuito
propuesto se logra tener un retardo significativo en el flanco deseado siendo despreciable el
retardo en el otro (sin depender de un reloj ni utilizar lé6gica complementaria).

Este generador de retardo consta de dos inversores de encuadre (primero y ultimo) y dieciséis
inversores asimétricos, como se muestra en la Figura 4-19.

VCC
10/3 4/30 10/3 4/30 10/3
q sssssssssss Oyt
10/3 10/3 4/30 10/3 10/3
\ *GND /
y

18 Inversores

Figura 4-19 Generador de delay, cadena de inversores asimétricos.

El conmutador seguro controla el corte del estimulo de corriente de la Figura 4-17,
garantizando tiempos de respuesta debajo de los 4us y protegiendo al sistema frente a una
ruptura de gate de M (falla simple). El tiempo de respuesta estd dado por el generador de
retardo, en la Figura 4-20 se presentan una simulacién transitoria donde se puede apreciar el
retardo solo en el flanco positivo de la seial de entrar como era de esperase ya que esta
compuesto por inversores asimétricos (Figura 4-19), se simuld para modelo tipico, lentos,
rapidos y varios valores de V¢ en todos los casos se estuvo por debajo de los 4uS, por
simplicidad solo se muestran dos casos.

La FSM (Figura 4-17) genera las sefiales de control Our1,. complementarias pero desfasadas un
tiempo td (generado por el delay), cuando la sefial CTRL pasa de Vcc a 0. En el caso que CTRL
0 lleva al puente seguro a estado de alta impedancia abriendo los transistores Micm de la
Figura 4-17 , en la Figura 4-21 se presenta una simulacién transitoria de la FSM.

Cuando la sefial de control Crp. se encuentra a Vcc, el conmutador seguro (Figura 4-17), en
primera instancia Oyr1 de la FSM se pone a 0 y Our; a Vce, generando que FR-LS1 ponga a OV el
gate de Micv haciendo que este conduzca Vst a al gate de Mz y el FR-LS2 ponga Vcc en el
gate de M;cw abriendo este transistor.

Un tiempo td después, las salidas Oyr1,, de cambian de valor haciendo que la rama de la
izquierda se abra y la de la derecha se cierre, manteniendo Vstim en el gate de M a través de
una resistencia Rem de 1MQ, implementada en poly de alta resistividad (rpolyh) lo cual permite
que sea integrada. De esta manera se logra tener un corte rapido de la llave de paso (M1) y un
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tiempo td luego mantener el corte a través de una resistencia de Rcw de 1MQ garantizando la
seguridad.

Cuando la sefial de Crr. se encuentra a 0 el conmutador seguro pasa a estado de alta
impedancia “Z”, permitiendo que el Gm controle el gate de M.

En la Figura 4-22 se muestra la simulaciéon transitoria del sistema completo, a la salida del
conmutador seguro se colocd una resistencia de 1MQ para poder ver las conmutaciones del
sistema, haciendo que la salida del conmutador se genere una tensién Vsnw/2 (recodar que

la resistencia del conmutador es 1MQ) cuando esta funcionando y OV cuando se pone en
estado Z.

‘ — 1, @2.2V
2.5
——0,,@2.2V
' | @2.8V
2.0
s ——0,,@2.8V
g 15
[¢b]
n ]
1.0
0.5
0.0 T T T T T T T T T T
0.0 2.0u 4.0u 6.0 8.0 10.0u

Tiempo (s)

Figura 4-20 Simulacidn transitoria inversores asimétricos.
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4.5 Conclusiones y resumen

En este capitulo se presento el estudio de sistemas de control para la estimulacidn segura
tanto en tensidn como en corriente, a estos sistemas de control se les denominados, driver
seguro, adaptador de nivel seguro de rango completo (SFR-LS), y puente seguro.

El driver seguro (Figura 4-2) fue disefiado, simulado, implementado y medido en una
tecnologia CMOS HV de 0.6um. Se mostro que esté sistema de control es capaz de garantizar
los tiempos de corte y entrega de estimulo (debajo de los 10uS), soporta tension de 0 hasta
los 16V y puede ser alimentado en amplio rango de Vccdesde 1.8V hasta 5V. En el laboratorio
no fue posible realizar una ruptura de gate de M; de la Figura 4-2 (falla simple) para mostrar
que efectivamente el circuito limita la corriente a unos poco HA, pero se presentaron
simulaciones (Figura 4-4) que verifican el comportamiento apropiado de este sistema. Una
microfotografia del driver es presentada en la Figura 4-7.

Cuando se trata de ASICs para dispositivos médicos implantables nos solo es importante
cumplir con las normas de seguridad de punto de vista de la aplicacion del estimulo sino
también a la hora de hacer el layout, donde se generaron dos reglas (seccién 4.2.1) las cuales
son aplicadas para todo layout de partes del sistema que tengan contacto con tejido.

Se presento el SFR-LS (Figura 4-11 ) como segunda alternativa para la estimulacion segura en
tension, el cual es una variante a un adaptador de rango completo (FR-LS) del Capitulo 3. El
SFR-LS presenta la desventaja de que necesita utilizar capacitores integrados para poder
conmutar de forma rapida, generando un aumento considerable de area frente al FR-LS, pero
es una alternativa sencilla a la hora de estimular de forma segura y pude ser utilizado en el
caso de que no sea necesario un sistema masivo multicanal. En la Figura 4-14, se presenta una
microfotografia del SFR-LS, no se pudieron obtener medidas directas ya que forma parte de
un sistema mas complejo y no se tiene acceso directo.

El conmutador seguro (Figura 4-17) se pude considerar como el complemento del driver
seguro, ya que su aplicacién es para controlar estimulo en corriente. Este conmutador fue
disefiado, simulado en tecnologia CMOS HV de 0.6um, aun no fabricado. Como se mostraron
en las simulaciones (ver Figura 4-22) funciona apropiadamente y tanto protegiendo en caso
de una falla simple como dejando la salida del puente en alta impedancia a la hora de generar
el estimulo.

Los sistemas de control de estimulo presentan una mejora fundamental frente a la soluciones
clasicas para estimulo seguro presentadas en las Figura 4-1 b) y Figura 4-15 b), que es la
disminucién considerable de area del dispositivo o ASIC, ya que prescinde del uso de
capacitores, mas aun en el caso del conmutador seguro ya que para el caso de fuente de
corriente programable de las Figura 4-16 con un solo puente seguro es posible controlar tantas
ramas como se desee como se muestra en la Figura 4-18. Es importante tener presente que
ambos sistemas solo protegen contra falla simple en el caso de corte del estimulo. Es Unico
caso que se considera pertinente, porque la mayor parte del tiempo el circuito estimulador se
encuentra en este estado. En periodo de estimulacién el tejido sera expuesto a tensiones y
corrientes “elevadas” de exprofeso.

Se debe resaltar que el driver seguro se publicé en el trabajo [28] y el SFR-LS en [77] .
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5 Conclusiones

En este trabajo se presentaron las contribuciones al desarrollo de circuitos integrados
eficientes para medida y de estimulacién en dispositivos médicos implantables. A
continuacién, se resume las principales conclusiones de este trabajo, algunas de ella ya fueron
abordadas en su seccién especifica. También se hace una pequefia resefia a trabajos futuros
y/o pendientes considerados pertinentes por el autor de este trabajo.

5.1 Sobre Degeneracion de Bulk en OTAs Lineales de Bajo Voltaje.

Se estudié la degeneracidn de bulk de pares diferenciales en OTAs para ampliar el rango lineal
de los mismos y/o poder reducir el voltaje de alimentacion. En este tema el foco se puso en el
desarrollo de OTAs con offset minimo para nano consumo y muy baja transconductancia. Se
mostré mediante simulaciones y medidas las ventajas en cuanto al rango lineal, distorsién
armonica, y voltaje de alimentacidn.

Fue disefiado y medido, un OTA de tan solo 160nS que combina degeneracidn de source y
bulk, fabricado en una tecnologia CMOS de 0.6um con valores tipicos de Vrn, Vrp de 0.8V y -1V
respectivamente. El OTA propuesto tiene un rango lineal por encima de 1V para una fuente
de alimentacidn (Vcc) a partir de 1.8V, pero funciona hasta 1.6V de Vcc, reduciendo un poco el
rango lineal.

Se puede concluir que la degeneracion de bulk permite el disefio de OTAs con un rango lineal
ampliado (por encima de 1V en nuestro caso) y con menor distorsion armdnica, con un
deterior despreciable en consumo, ruido y offset referidos a la entrada, o area de silicio en
comparacién con la técnica ampliamente adoptada de degeneracion de source. En
condiciones similares, la combinacidon de degeneracion de source y de bulk muestra un
incremento de un 25% del rango lineal con respecto a la aplicacidon de degeneracidn de source
solamente.

Es posible afirmar entonces que el uso de la degeneracién de bulk, es una técnica valiosa para
mejorar el desemperio de OTAs de muy baja transconductancia y filtros Gm-C requeridos en
sistemas de procesamientos de sefial donde el consumo de energia y el voltaje de
alimentacidn es critico, como es el caso de las aplicaciones médicas implantables.

En la Tabla 2-3 se presenta un resumen de las caracteristicas de OTA propuesto.

Tabla 5-1 Resumen del OTA propuesto.

Caracteristica Valor
Fuente de alimentacién (Vcc) 1.6-5.5v @
Consumo total de corriente 160nA

R : :

ango lineal medido S1V

@Vcc=2.1V
Transconductancia 160nS
Offset referido a la entrada
. <5mV
medido
Area del circuito 275umx340um

a) Elrango lineal se ve muy degradado Vcc=1.6V
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Como aplicacion practica de los OTAs linealizados por bulk, se disefié e implemento un circuito
Biomédico para el procesamiento de la sefial de un acelerémetro piezoeléctrico para estimar
la actividad fisica en un marcapaso adaptativo. El circuito es un filtro (Gm-C) amplificador-
rectificador, con un consumo total de apenas 500nA. El rectificador es de precision,
consumiendo 120nA. Todo el circuito fue fabricado y medido.

El circuito completo es capaz de discriminar sefiales a la entrada mayores 15UV gracias al bajo
offset referido a la entrada, de tan solo 5mV, de los OTAs linearizados, y mejora la distorsion
y voltaje de alimentacidon en comparacién con trabajos previos, como los de Arnaud et. al en
[5]y [6].

La técnica de degeneracion de bulk puede ser utilizada no solo en circuitos biomédicos sino
en un amplio rango de aplicaciones donde el bajo voltaje de alimentacién o la distorsién son
relevantes tales como audio, circuitos de RF, etc. Se ha realizado una contribucidn original en
su comprensién. Aunque no se puede afirmar que la degeneracion de bulk sea una técnica
completamente nueva, existe poca referencia de su uso practico en circuitos.

Recién en el afio 2007 en el articulo de Monsurrd, et. al en [7], se estudia la degeneracién de
bulk como tal por primera vez, pero el andlisis se limita a inversion fuerte y se aplica en la
linealizacion de un OTA de alta velocidad mostrando solo mediante simulaciones, la reduccién
en la distorsién armonica. En nuestro trabajo no se realizé una demostracidon analitica
complementaria, pero si varias simulaciones, y ademds se presentan resultados
experimentales sobre circuitos fabricados. En particular seria muy interesante desarrollar
circuitos que aprovechen el éptimo en distorsidon armdnica que aparece en ambos trabajos [7]
y [65].

Como trabajo a futuro resta completar el estudio tedrico para extenderlo inversion débil y
moderada, aunque la demostracion al salir de pequeia sefial es compleja. Se piensa que
ademas de los OTAs de muy baja transconductancia, la técnica de linealizacion de bulk tiene
mucho potencial en circuitos para audio o radiofrecuencia donde reducir la distorsion
armonica es importante.

5.2 Sobre adaptadores de nivel y estimulacion segura

Se analizé el disefio y aplicacién de adaptadores de nivel (LS) “ciegos” para formar parte de
circuitos de estimulacién. Por LS ciego se entiende aquel ddonde la tensién de salida es
desconocida en un amplio rango de posibles valores incluso a partir de OV. A pesar que el LS
es un circuito conocido y utilizado con regularidad, siempre es para voltajes estables y no se
reporta una metodologia de disefio clara.

Para el caso de las aplicaciones médicas el disefio de LS se convierte en un desafio
considerable. En este trabajo por un lado se desarrollé un criterio de disefio simple pero vélido
para LS ciegos, y por otro se presentd una modificacién en la topologia que permite trabajar
con voltaje de salida desde OV hasta el maximo Vgs permitido por los transistores de HV.

Para validar la propuesta se implementaron adaptadores de nivel en tecnologia HV de 0.6um,
uno estandar y otro modificado de rango completo (FR-LS) en el segundo caso capaz de operar
desde OV hasta 16V, ambos para un Vcc a partir de 1.8V y hasta 5.5V. También se desarrollé
un adaptador de nivel negativo (N-LS) capaz de conmutar a la salida valores por debajo de
tierra. Los circuitos implementados fueron medidos en un amplio rango de condiciones
mostrando un correcto funcionamiento.
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Como aplicacion concreta de los adaptadores de nivel, se implementé un multiplicador voltaje
(MV) programable del tipo bomba de carga multicanal, capaz de alcanzar hasta tensiones de
16V. El MV es muy versatil y permite modificar el voltaje de salida (o voltaje target), el rango
de operacién (1X,2X,3X), y velocidad de carga, ocupando un drea menor a 2mm? (pads
incluidos).

El MV fabricado se midié en un amplio margen de condiciones con Vcc desde 1,6V hasta 5,5V
obteniéndose resultados muy préximos a los simulados. También se realizaron medidas de la
eficiencia, presentando una eficiencia de carga del 95% y cerca de un 90% de eficiencia
respecto a la energia maxima tedrica. El sistema implementado es para 4 canales de estimulo,
pero es facilmente escalable a mas canales, simplemente modificando la maquina de estado
que gobierna el MV y agregando tantos adaptadores de voltaje y circuitos de transferencia de
carga como se necesario.

Finalmente se estudiaron y desarrollaron bloques de circuito para la estimulacién segura de
tejido bioldgico, tanto en tensidon como en corriente, denominamos, driver seguro, adaptador
de nivel seguro de rango completo (SFR-LS), y conmutador seguro.

El driver seguro se trata del driver para una llave PMOS de gran tamafio en contacto con tejido
bioldgico, que ante una ruptura en la llave (incluyendo casos como un cortocircuito entre gate
y source o drain) limita el flujo de corriente a unos pocos UJA. El driver fue implementado y
medido en una tecnologia CMOS HV de 0.6um. Se mostrd que esté sistema de control es
capaz de garantizar los tiempos de corte y entrega de estimulo (debajo de los 10uS), soporta
tension de hasta los 16V y puede ser alimentado en amplio rango de Vccdesde 1.8V hasta 5V.
En el laboratorio no fue posible realizar un evento de falla simple para mostrar que
efectivamente el sistema controlo la corriente a unos poco WA, pero se presentaron
simulaciones de un evento de falla. Se mostré que a la hora de desarrollar sistemas de control
de estimulo no es solo importante cumplir con las normas de seguridad de punto de vista de
la aplicacidn del estimulo, sino también a la hora de hacer layout.

Como segundo ejemplo se realizé una adaptacién de los LS del Capitulo 3 para poder utilizarlos
en forma segura en contacto con tejido bioldgico; el SFR-LS es una variante a un adaptador de
rango completo (FR-LS). Este nuevo adaptador limita la corriente ante fallas mediante un RC,
y aunque presenta la desventaja de utilizar capacitores integrados de gran tamafo, es una
alternativa sencilla a la hora de estimular de forma segura y pude ser utilizado en el caso de
gue no sea necesario un sistema multicanal de muchos electrodos.

El conmutador seguro se pude considerar como el complemento del driver seguro, ya que su
finalidad es manejar el estimulo en corriente de forma segura. Este conmutador fue disefiado
y simulado en tecnologia CMOS HV de 0.6um (aun no fabricado). Como se mostraron en las
simulaciones este sistema tuvo un correcto funcionamiento, tanto protegiendo en caso de
una falla simple como dejando la salida del conmutador en alta impedancia a la hora de
generar el estimulo.

Con un solo conmutador es posible controlar tantas ramas como se desee, generando la
posibilidad de una fuente de corriente programable, sin la necesidad de utilizar capacitores
para garantizar su seguridad.

95



ASICS para dispositivos médicos implantables

5.3 Aspectos finales y trabajo futuros

A modo de resumen como principales contribuciones de este trabajo podemos resaltar:

- El avance en el conocimiento de la degeneracidon de Bulk como técnica de circuito en
amplificadores y filtros de baja distorsion y bajo voltaje.

- El desarrollo de adaptadores de nivel para un rango completo de tensiones de salida
incluyendo una metodologia simple de disefio “a mano” y modificaciones al circuito bdsico
para alcanzar el rango completo.

- Desarrollo de circuitos detallados, completos, en tecnologia HV para estimulo seguro de
tejido bioldgico y un multiplicador de tensidn. Se considera que estos circuitos no son una
soluciéon Unica o completamente innovadora para los problemas planteados, pero si son una
contribucidn valiosa en un drea donde las referencias son muy escasas.

Buena parte del trabajo se ha presentado en las publicaciones [65], [28] y [77].

Como trabajo futuro, en la actualidad se continta con fabricar el conmutador seguro para
validar su disefio con medidas y poder realizar un ejemplo de aplicacion del mismo. Se esta
trabajando en una fuente de corriente multicanal programable a través de interfaz SPI que no
solo entrega corriente a tejido, sino que también toma corriente de este (fuente sink-source
complementaria).

En el Anexo A se muestra la arquitectura, donde se puede apreciar en la parte superior un
conmutador seguro, y en la parte de abajo con transmission gates HV (para implementar una
fuente segura frente a un evento de falla simple).

En cuanto a la técnica de degeneracién de bulk como se menciond, se continuara trabajando

en el abordaje analitico del problema en todas las regiones de inversidn, y en ampliar los
ejemplos y aplicaciones de la técnica de circuito.
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Anexo A. Fuente de corriente
programable

En esta seccidn, se presenta una breve resefia de una fuente de corriente HV multicanal
programable a través de interfaz SPI que no solo que entrega corriente a tejido, sino que
también toma corriente de este (fuente sink-source complementaria), en la Figura A-1 se
presenta un esquema general de la fuente.

La fuente de corriente deberd ser capaz de entregar o tomar corriente desde los 100pA hasta
25.5mA en 255 pasos, soportar tensiones de estimulo desde los 100mV hasta 16V y una fuente
de alimentacién desde los 1.8V hasta 5V. Debe cumplir con todos los mismos criterios de
seguridad que se ha aplicado a largo de todo este trabajo, y ser los mas independiente posible
del proceso de fabricacion.
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Figura A-1 Esquema general de la fuente.

En la Figura A-2 se muestra (solo dos ramas por simplicidad) una arquitectura posible para la
fuente de corriente. Es independiente respecto del proceso de fabricacién, fijando la tensidn
de referencia a través de resistencias integradas (Rrer), y con el mismo tiempo de resistencias
de se implementan las de realimentacion Rix. De esta manera la corriente que entregaria la
fuente seria,

IrgrRREF
Isrim = —Z Rix A-1
L
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Entonces si Rger varia, las Rix2x variaran en la misma proporcion manteniéndose constante la
razdn, haciendo que lsyim no varié. La corriente Igrer seria generado por una fuente de corriente
autopolarizante como la presentada por Camacho, et. al en [62], pero se le agrega una salida
programable para el ajuste fino.

La fuente de corriente utilizar un conmutador seguro para garantizar aspecto de seguridad en
la parte que entrega corriente y se conectan (Swps) a GND los gates de los transistores Min zn
cuando se esta cortando el estimulo para evitar un corriente a tejido en DC elevada en caso
de ruptura de los gates de estos transistores.
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Figura A-2 Arquitectura posible para la fuente de corriente.
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