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Povzetek

V svoji disertaciji obravnavam teme, ki se dotikajo postopkov, predvsem pa naprav za
delo s tezko bolnimi pacienti v bolnisnicah. Pri¢nem z malo daljSim uvodom, ki bralcu
predstavi problematiko ter omogoci lazje razumevanje in sledenje podanim reSitvam v
nadaljevanju. Podani so razlogi, zaradi katerih sem se sploh lotil predstavljenega dela.
Bistvo vsega je v tem, da se uporabnikom (osebju v bolnisnicah in pacientom) omogo¢i
lazje in kakovostnejse delo pri spremljanju stanja obolelih s pomocjo senzorjev in moni-
torjev. Eden od nac¢inov, kako to doseci, je uporaba brezzi¢nih povezav med pacientom
in instrumentarijem. Ker pa resitev ni povsem trivialna, se v nadaljevanju podrob-
neje lotevam problematike na podrocju posameznih parametrov, ki jih spremljamo pri
pacientu. Pri obravnavi potrebnih izboljsav ali povsem novih resitev se osredoto¢am
predvsem na ¢im manjso porabo, saj je v primeru uporabe brezzi¢nih povezav potrebno
tudi napajanje na strani pacienta nekako osamosvojiti. To pa pomeni uporabo baterij
ali avtonomnega napajanja z zbiranjem energije iz okolice. Tudi tej problematiki sem
posvetil posebno poglavije.

Poleg zanesljivejse in neprekinjene obravnave pacienta se s predstavljenimi resitvami
izboljsa tudi dostopnost do pacienta, zmanjsa nevarnost okuzb, izboljsa to¢nost in za-
nesljivost v primerjavi s kabelskimi povezavami. Vse to sem predstavil v uvodnem
delu, kjer opisujem tudi posploSeno signalno pot med pacientom in instrumenti, ki
prikazujejo njegove vitalne znake. Uvodni del zaklju¢im z opisom biomedicinskih si-
gnalov, ki jih obravnavam, in vsemi viri teh signalov. V nadaljevanju sledi obravnava
posameznih parametrov, kot so krvni tlak, sréni utrip, saturacija, dihanje, temperatura
in biokemic¢ne analize. V vsakem poglavju sem najprej obravnaval obstojece stanje in
predstavil delo drugih avtorjev. V drugem delu poglavja pa sem prikazal svoje resitve
in na koncu Se izdelan prototip ter na njem opravljene meritve.

Prvi obravnavan parameter je krvni tlak. Pri svojem delu sem se osredotocil na
invazivno merjenje. Pri tem se uporablja posebne tla¢ne senzorje, ki so ponavadi
namenjeni za enkratno uporabo. Zaradi tega se pri teh senzorjih srecamo Se z eno
zahtevo, to je nizko ceno. Na zacCetku poglavja sem najprej opisal take senzorje in
stanje v svetu na tem relativno odraslem podroc¢ju senzorike. V nadaljevanju sem
potem razclenil celotno signalno verigo in predlagal optimizacijo zajema signala, ki bi
lahko predstavljala osnovo za znizanje porabe. Krvni tlak je sicer periodic¢en signal,
vendar se lahko v vsakem trenutku spremeni in postane povsem nakljuc¢en. Zaradi
tega se signal iz senzorjev krvnega tlaka prenasa v realnem cCasu. Za zmanjSanje porabe
celotnega sistema je tako pomembno, da ima senzor in elektronika za zajem signala ¢im
manjso porabo. Poleg tega je potrebno, da je tudi zajem ¢imbolj energijsko u¢inkovit.
Vse te optimizacije sem opisal, izdelal prototip in ga na koncu ovrednotil z meritvami.

V naslednjem poglavju sem se lotil bioelektri¢nih signalov. Najpomembnejsi pred-
stavnik v tej skupini je elektrokardiogram. Vse ostale meritve bioelektri¢nih signalov
so le variacija te osnovne meritve, kar sem v uvodnem delu tega poglavja tudi predsta-
vil. Optimizacije porabe pri takih senzorjih in vezjih za zajem signalov sem se lotil pri
samem viru, posamezni celici v tkivu. Ker se mi je zdelo pomembno poznavanje celo-
tnega ozadja, sem to tudi na kratko opisal. V nadaljevanju poglavja sledi opis zajema
signalov in miniaturne izvedbe celega sistema. Tega sem tudi ovrednotil in predstavil



viii

dinamic¢no porabo energije v posameznih rezimih delovanja.

Merjenje bioopti¢nih signalov je pomembna veja pri obravnavi pacientov. Pred-
stavil sem, kaj vse lahko merimo s pomocjo bioopti¢nih efektov in na kakSen nacin.
Navedbi osnovnih najpomembnejsih gradnikov opti¢nega senzorja sledi podroben opis
implementacije prototipa in nekaterih prijemov za zmanjSanje porabe. Podobno kot v
ostalih poglavjih, sem tudi v tem predstavil rezultate meritev bioopti¢nega senzorja.

Dihanje pacienta predstavlja enega od Stirih glavnih vitalnih znakov. Najpogostejsa
metoda je merjenje bioimpedance. Osredotoc¢il sem se na brezkontaktno merjenje s
pomocjo visokofrekvenénih metod. Za preizkus te ideje sem skonstruiral prototip, ki je
deloval v GHz podroc¢ju. Princip delovanja sem podrobno opisal in na koncu predstavil
rezultate preizkuSanja, predvsem porabe opisanega prototipa. Poleg opisanih metod s
pomocjo merjenja impedance sem realiziral tudi senzor kaslja s pomocjo senzorja po-
speska. Pri kasljanju namre¢ pride do hitrih premikov povrsine prsnega kosa in je veliko
ugodneje uporabiti merilnik pospeska, ki ima nastavljen prag zaznave na dolo¢eno vre-
dnost, da se zbudi le v primeru nenadnih premikov. Pospeskometre sem podrobneje
predstavil in ovrednotil njihovo porabo, ter opisal nacine integracije v konc¢ni sistem.

Na podroc¢ju merjenja temperature se na prvi pogled zdi, da ni ve¢ kaj raziskovati
ali razvijati, saj je termometer eden najstarejsih instrumentov. Seveda temu ni tako.
Svoje raziskave sem usmeril na sam senzorski element. Primerjal sem dve razli¢ni
tehnologiji in ugotavljal hitrost odziva termometra s pomocjo simulacije in meritev.

Zadnje poglavje s podrocja senzorjev sem posvetil biokemi¢nim signalom. Obrav-
naval sem senzor krvnega sladkorja in senzor pH. Oba tipa predstavljata osnovo za
merjenje cele mnozice parametrov s senzorji, ki delujejo na podobnem principu. Po-
dobno kot v prejsnjih poglavijih sem tudi tu najprej raziskal obstojece stanje in delo
drugih avtorjev, potem pa sem se osredotocil na lastno resitev. Izdelanemu prototipu
sem izmeril porabo in rezultate predstavil.

Delu s senzorsko tematiko sledi poglavje, ki opisuje nac¢ine napajanja in mozne
resitve. Osnovni vir energije za vse predstavljene senzorje je polnilna baterija. Tej sem
poskusal podaljsati cas delovanja s pomocjo zbiranja energije iz okolice. V ta namen
sem uporabil son¢no celico. Raziskal sem moznosti uporabe takega vira v zaprtih
prostorih in na koncu vse skupaj preveril Se z meritvami na prototipih.

V nadaljevanju sem opisal brezzi¢ne povezave z nizko porabo. Osredotocil sem se
na dva tipa brezzi¢ne povezave: hitro z vecjo porabo in pocasnejSo z manjsSo porabo.
Izkazalo se je, da je najbolj optimalen nacin dela kar z obema tipoma in selektivnim
vklapljanjem glede na dejanske potrebe.

V predzadnjem delu disertacije je Se opis in prikaz prototipa multiparametri¢nega
brezzicnega vmesnika, ki sem ga izdelal v domaci delavnici. Poleg strokovne obravnave
problematike je bil eden od mojih ciljev pri tej disertaciji tudi pokazati, da za razvoj
medicinskih naprav in izdelkov ni potreben nesramno velik prorac¢un, saj je vse opisano
in prikazano realizirano s stroski, ki znasajo nekaj sto evrov.

Vsebinski del disertacije zaklju¢im s poglavjem o klini¢nem preizkusanju. Predsta-
vljen je prakti¢ni primer primerjave med dvema principoma merjenja krvnega tlaka.
Pri uveljavljeni metodi se uporabljajo kabelske povezave, medtem ko se po novi metodi
signali prena8ajo brezzi¢no. Znano primerjalno statisticno metodo po Bland-Altmanu
sem moral prilagoditi za primerjavo teh dveh metod. Da je prilagojena metoda tudi
zanesljiva, pa sem dokazal z lastnim postopkom verifikacije.
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Abstract

In this dissertation I am dealing with topics related to procedures and devices which
are part of those procedures with severely ill patients in hospitals. At the beginning I
introduce the reader to the problem and to facilitate the understanding and tracking
solutions given in the dissertation. In the introductory part I present the reasons
why I considered the work in this area. The bottom line is that the users should be
provided with easier and better quality in patient monitoring work when using sensors
and monitors. One of the ways to achieve this is the use of wireless links between
the patient and instrumentation. However, the solution is not entirely trivial. The
described solutions address the problems in the field of individual parameters that
are monitored. While main consideration being low power consumption, there are
also other focusing aspects, like miniaturization and overall efficiency. One chapter is
dedicated to battery operated power sources including energy harvesting solutions.

In addition to the more reliable and continuous treatment of a patient, the presented
work provides solutions to improve the accessibility of the patient, reduces the risk of
infections and improves accuracy and reliability when compared with conventional
cable connections. All those general aspects and improvements are presented in the
introductory part, which is finally concluded with a description of biomedical signals,
their sources and signal dynamics. The following parameters are addressed in my
dissertation: blood pressure, heart rate, oxygen saturation, respiration, temperature
and biochemical analysis. Each following chapter starts with the discussion about
stage of the art in the specific field and presentation of the work of other authors. In
the second half of each chapter, I describe my solutions and possibilities to optimize
signal path for lower consumption. Chapters are finally concluded with the prototypes,
measurements and discussions of the test results.

The first parameter is the blood pressure. I focused on invasive measurement. Sen-
sors are usually disposable, for single use only. Consequence to that is these sensors
have to meet one requirement: a low price. At the beginning of the chapter, I first
describe pressure sensors followed with the analysis of the entire signal chain. I propose
the optimization for lower power consumption. Blood pressure being a normally peri-
odic signal, can have sporadic random readings caused by abnormal patient condition.
For this reason, the blood pressure signal from the sensor is continuously sampled and
transmitted in real time. To reduce the power consumption, the complete signal path
should be designed with a low power consumption approach, because it remains active
the whole time. I proposed some optimisations, prepared the prototype and finally
evaluated it with measurements.

In the next chapter I described the bioelectrical signals. The most important repre-
sentative of this group is the electrocardiogram. All other measurements of bioelectrical
signals are just a variation of these basic measurements. I started the sensor chain in
such sensors and circuits at the basic signal source, a single cell. Its bioelectric activity
generates small pulses and I thought it was important to know the whole background,
I also briefly studied and described the whole signal generation mechanism. After the
general introduction to bioelectric signals I proposed a miniature, low power circuit for
measuring those signals. I also evaluated and presented dynamic energy consumption



of individual regimes of operation. I also introduced galvanically isolated contactless
biopotential sensors. They are important in some special cases and cover a certain
segment of the application where contact electrodes can not be used (e.g. in severely
burned patients).

Biooptical measurements are an important branch in the treatment of patients. I
started with the presentation of biooptical effects and how some parameters can be
measured. The basic building blocks of an optical sensor are described, followed by a
detailed description of the prototype implementation and some approaches to reduce
power consumption. As in other chapters, I also presented the results of the biooptical
sensor measurements.

Breathing rate represents one of the four main vital signs. The most common
method to detect the breathing rate and volume is to measure bioimpedance. When
ECG is measured, the measurement of the impedance of the chest can be done using
the same electrodes and does not represent a big challenge. Because of that I focused
on the non-contact measurement using high-frequency methods. To test this idea, I
constructed a prototype, which has operated in the microwave domain. I described my
idea and principle of operation in detail and finally presented the results of testing.
It might be useful to know when the ill patient coughs. Therefore I also described
the prototype of the cough sensor using accelerometer, which I evaluated and finally
presented the results of power consumption measurements.

In the field of temperature measurement at first glance it seems that there is noth-
ing to explore or develop, because the thermometer is one of the oldest instruments.
Of course, this is not true. I focused my research on the very sensing element. I
prepared two sets of the prototypes and compared two different technologies. As a
result I made simulations on prepared models and compared calculated results with
the measurements on real parts.

I have dedicated the last chapter in the field of sensors to biochemical sensors. I
discussed two types of the sensors: blood sugar and pH. Both types are the basis for
measuring the whole multitude of parameters with sensors that operate on a similar
principle. Similarly as in the previous chapters I first investigated the existing situation
in this area and described the work of other authors. I constructed my own solutions
and built two prototypes. Finally I measured power consumption and discussed the
results.

Finally, I conclude my thesis with two chapters about power sources and wireless
interfaces. The primary source of energy for all presented sensors is a rechargeable
battery. I investigated the possibilities to extend the operating time with energy har-
vesting. I constructed and tested the prototype using an indoor solar cell. I researched
the possibility of using such an indoor source with actual measurements.

Even more Finally I described two wireless interfaces with low power consumption.
I focused on two types of wireless: high data rate interface with higher power consump-
tion and low data rate interface with lower consumption. I found out working with
both interfaces to be the most optimal way of operation. The balance between both
interfaces is acquired by selectively switching according to actual needs.

The concluding chapter describes first the integrated prototype, where I gathered all
the presented solutions in one single package. The multiparameter wireless prototype
was assembled in my home workshop with extremely low budget approach (it costed
me less than three hundred euros for all the presented work). One of my goals was not
only low consumption of the energy, but also resources to achieve the goal of developing
new medical devices. I hope the presented work proves that.
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Poglavje 1
Uvod

Vsak pacient, ki pride v bolnico zaradi nekega posega, mora skozi procedure, ki so
doloc¢ene s splosno prakso in zahtevami v tej bolnisnici. Ko takega pacienta sprejmejo
v obravnavo, se pri¢ne tudi budno spremljanje njegovega stanja, za kar so v uporabi
razlicne metode. Te so lahko preproste z enostavnimi pripomocki, npr. merjenje tem-
perature s klasi¢nim (ne-elektronskim) termometrom, tipanje pulza s prstom (uporaba
ure), merjenje tlaka s klasi¢nim Zzivosrebrnim merilnikom in podobno. Zahtevnejsi
posegi pa zahtevajo tudi intenzivnejSe spremljanje ve¢ parametrov oz. zivljenjskih zna-
kov. Sem spadajo npr. spremljanje sr¢nega utripa, dihanja, nasi¢enosti krvi s kisikom,
invazivno merjenje krvnega tlaka in podobno. Obseg takega spremljanja pacienta (mo-
nitoringa) se povecuje z zahtevnostjo posega. Za neprekinjeno spremljanje pacienta
ni ve¢ dovolj le opazovanje s strani medicinskega osebja, ampak to delajo elektronske
naprave, monitorji za spremljanje vitalnih funkcij.

Vrednosti in grafi, ki jih prikazuje monitor, so osnova za odlo¢itve zdravnikov o
poteku zdravljenja. Zdravnik vecinoma moc¢no zaupa izmerjenim vrednostim in se na
podlagi izmerjenih rezultatov, ki npr. prikazujejo nenormalno stanje nekega pacienta,
odlo¢i, kaksen odmerek zdravil bo prejel tak pacient. Da monitor lahko prikaze vredno-
sti in grafe, mora biti priklju¢en na pacienta. Ob in na pacientu je mnozica senzorjev,
ki pretvarjajo bioloske signale v elektri¢ne impulze. Vmes, med senzorji in monitorjem,
pa so kabli. Ti povezovalni kabli poskrbijo za povezavo med signali na izhodu senzor-
jev in vhodom monitorja, obenem pa dovedejo napajanje tistim senzorjem, ki za svoje
delovanje potrebujejo zunanji vir energije [1].

Za zanesljiv nadzor pacienta morajo biti zanesljivi vsi gradniki sistema: senzorji,
povezovalni kabli in monitor. Ce katerikoli ¢len verige deluje slabo, ali ¢e se veriga
prekine, bo rezultat napacen, ali pa ga sploh ne bo. Obe situaciji sta lahko nevarni
za pacienta. Ce je rezultat napacen, bo odloc¢itev zdravnika lahko napac¢na. Ce pa
rezultata sploh ni, lahko zdravnik zgresi opozorilne znake, ki lahko kasneje privedejo
do kriti¢nega poslabsanja stanja pacienta.

Uporaba kablov za povezovanje senzorjev z monitorjem je ustaljena praksa, ki pa
prinasa obilico tezav, s katerimi se osebje srec¢uje v vsakdanji klini¢ni praksi[l]. Prva
in ena najvecjih je nepreglednost velikega Stevila kablov med pacientom in okolico. Ta
tezava je tako velika, da se je v medicini pojavil celo nov izraz za prepletene kable, ki
visijo s pacienta: "Spageti sindrom"|2], [3]. Vzrok druge tezave lezi v tem, da se organi,
ki financirajo bolni$nice, obnaSajo racionalno. Zaradi tega nima vsak pacient svojega
kompleta najboljsih monitorjev ves ¢as prikljucenih nase, ampak se oprema uporablja
glede na dejanske potrebe. Ko gre pacient npr. iz bolniske sobe skozi operacijski poseg
do enote za okrevanje po posegu, se tudi nivo in nacin spremljanja njegovih vitalnih
funkcij spreminja. V pripravi na poseg je tak pacient priklju¢en na instrumente, ki
ne spremljajo vseh funkcij, ampak le najnujnejse, saj je to v tistem trenutku povsem
dovolj. Med samim operativnim posegom, ko je pacient anesteziran, pa se potrebe po
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spremljanju vitalnih funkcij povecajo. Po kon¢ani operaciji na oddelku za okrevanje
ponavadi ve¢ pacientov kot osebja, obenem pa mora biti stanje vsakega pacienta spre-
mljano kar na najvi§jem nivoju. V ta namen se ponavadi uporablja centraliziran sistem
spremljanja, kjer se z enega nadzornega mesta spremlja stanje ve¢ pacientov hkrati [1].

Nivo zahtevnosti spremljanja vitalnih funkcij narekuje izbiro opreme, njeno nabavno
ceno, stroske obratovanja in vzdrzevanja. Dober gospodar v kvalitetni zdravstveni usta-
novi bo seveda poskrbel, da se vsa elektronska oprema nabavlja, uporablja in vzdrzuje
¢imbolj racionalno. Razlicni oddelki so tako opremljeni z razli¢nimi instrumenti, ki
omogocajo tako racionalnost. Posledica tega je, da ko pacient potuje med oddelki,
nastane tudi potreba po preklapljanju senzorskih kablov z enih instrumentov na druge.
V ¢asu preklopa pacient ni nadzorovan. Ce se v tem ¢asu zacne dogajati s pacientom
karkoli takega, kar bi ogrozilo njegovo zdravje in bi to lahko zaznali z neprekinjenim
nadzorom, pa ta ni na razpolago zaradi preklapljanja, ima to lahko hude posledice.
Seveda so v praksi taki primeri redki, saj je osebje bolniSnice usposobljeno, da pre-
pozna poslabSanje pacientovega stanja brez elektronike in senzorjev. Problem lahko
nastane v povsem prakticnem primeru, ko zaradi preobremenjenosti pride do napak.
V takih primerih lahko brezzi¢ni vmesnik odpravi tezavo z mrtvim c¢asom v trenut-
kih preklapljanja z uporabo ve¢ sprejemnih enot, ki so simultano priklju¢ene na enega
pacienta. S tem vpeljemo nov pristop in nacin spremljanja pacienta. Konvencionalni
sistemi omogocajo priklop zgolj enega pacienta na en monitor. Brezzi¢ni vimesnik pa z
druga¢nim nac¢inom procesiranja biomedicinskih signalov tako omejitev lahko odpravi.

1.1 Brezzi¢no procesiranje biomedicinskih signalov

V svetu je uveljavljena praksa brezzi¢nega procesiranja biomedicinskih signalov na
osnovi brezzi¢nih senzorjev. V vecini primerov se sre¢amo z brezziénim omrezjem takih
senzorjev. Glede na velikost in obseg brezzi¢nega senzorskega omrezja, ta delimo na
klasi¢na vecja in osebna manjsa omrezja. Ker gre za relativno novo vejo senzorike, je
trenutno uveljavljenih ve¢ nazivov, in sicer BAN: Body Area Network, PAN: Personal
Area Network, obema pa je lahko dodan $e pridevnik "brezzi¢no-" Wireless-. Pri nas je
uveljavljen naziv telesno senzorsko omrezje ali skrajsano TSO [4].

Vecina obstojecih resitev s podroc¢ja medicine, ki resujejo problem brezzi¢nega po-
vezovanja pacienta, deluje po nacelih telesnega senzorskega omrezja (TSO) [5]. Razvoj
komponent TSO stremi k ¢im manjsim, lahkim reSitvam s kar najmanjSo porabo, ki
omogocajo inteligentno zaznavanje telesnih parametrov in nosenje na telesu [6]. Arhi-
tektura T'SO na medicinskem podrocju je precej ostro lo¢ena na senzorje in brezzi¢ne
vmesnike z vsemi ostalimi potrebnimi funkcionalnimi bloki (npr. napajanje, shranje-
vanje podatkov ipd.).

Senzorji v TSO predstavljajo torej eno najbolj kljuénih komponent. V uvodu smo
spoznali, da so senzorji, ki zaznavajo vitalne funkcije, obi¢ajno povezani z Zzi¢nimi po-
vezavami. Razvoj novih, majhnih in energijsko var¢nih senzorjev pa omogoc¢a njihovo
implementacijo v TSO. Tako imamo na eni strani razvoj novih senzorjev, na drugi pa
vse boljse TSO, ki te senzorje zdruzujejo v sisteme za brezzi¢ni prenos biomedicinskih
signalov s pacienta do merilnih naprav, kjer so ti signali obdelani in posredovani me-
dicinskemu osebju. Pri tem ostaja ena vec¢jih tezav ta, da je razvoj novih senzorjev
lo¢en od razvoja TSO arhitekture. Razvojni proces ne obravnava celotne verige, ampak
ostaja parcialen. Imamo npr. odli¢ne platforme za TSO, ki delujejo na osnovi razlic-
nih strojnih in programskih resitev, ki pa se ne omejujejo na izbran nabor senzorjev
na svojem podatkovnem vhodu, ampak ostajajo univerzalne. Za uc¢inkovitejso resitev
bi bilo morda koristno Zrtvovati univerzalnost in ugotoviti, kateri so tisti parametri in
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pripadajoci senzorji, ki ravno pokrijejo zahteve brezzi¢nega spremljanja pacienta. To
bi lahko potem predstavljalo osnovo za nadaljnje delo in optimizacije dimenzij, porabe
energije in ostalih parametrov takega brezzicnega sistema.

V medicinskih aplikacijah TSO pokriva obmodje enega pacienta. Arhitektura TSO
je multifunkcijska, z enim brezzicnim vozlis¢em, na katerega so lokalno priklopljeni
razliéni senzorji [7]-[13]. Klimatske zahteve v bolnisni¢nem okolju niso prav visoke,
zato so lahko senzorji za TSO manj zasciteni pred vplivi okolja kot npr. senzorji za
uporabo na prostem. Vecina senzorjev v TSO se nosi pritrjene na telesu ali implantirane
znotraj telesa, zato je miniaturizacija senzorjev zelo pomembna. V primeru okvar se
delovanje senzorja v TSO ustavi do intervencije, saj bi nepravilni od¢itki lahko imeli
za posledico neustrezne odloc¢itve o zdravljenju pacienta. Zaradi tega je bolje, da
ni od¢itka, kot da bi bil ta nepravilen. V ta namen so senzorji in medicinski TSO
opremljeni s funkcijami samo-diagnostike. Na koncu je potrebno poudariti, da mora
biti varnost prenesenih podatkov v T'SO zelo velika, saj je od od¢itkov odvisna odlocitev
zdravnikov o nadaljnjem zdravljenju [5].

V TSO je ena najbolj uveljavljenih kombinacij uporaba operacijskega sistema Ti-
nyOS in brezZine povezave na osnovi standarda IEEE 802.15.4 [14]. Tu naletimo na
tezavo, saj taka platforma izhaja iz industrijskega okolja in v svoji osnovi ne omogoca
optimizacij, ki jih narekuje uporaba v medicinskem TSO. S pojavom najnovejsih mi-
krokrmilnikov, ki so namensko razviti za naprave z majhno porabo, so tudi proizvajalci
razvojnih orodij zaceli slediti tem trendom. Zal so tu odprtokodni sistemi bolj konzer-
vativni v primerjavi s komercialnimi orodji [15]. Obstoje¢a programska oprema TSO
na osnovi TinyOS tako ne more povsem zagotoviti dovolj nizke porabe energije. Zaradi
tega so posledi¢no TSO na osnovi takih resitev vecja, saj zahtevajo npr. vecje baterije,
na koncu je celoten sistem, ki je pritrjen na pacienta, vecji.

Radijski moduli in vezja, ki delujejo na osnovi standarda IEEE 802.15.4, niso naj-
boljsa izbira, kadar je pomembna nizka poraba energije. V primeru TSO je domet
brezzicne povezave relativno kratek v primerjavi z drugimi radijskimi zvezami. Doseg
je v rangu nekaj deset metrov. Pri uporabi kabelskih povezav je razdalja od pacienta
do monitorja najve¢ nekaj metrov. Delovni radij ostane torej skoraj enak, ko kable
nadomestimo z brezziénim vmesnikom. Taka TSO imajo v praksi doseg najve¢ do
sosednjega prostora v primeru multimonitoringa, ko je en pacient priklopljen npr. na
dva monitorja.

1.2 Hipoteze in metodologija

Obstojeci sistemi za spremljanje pacientov imajo najmanj tri pomanjkljivosti: tezave s
preveliko koli¢ino kabelskih povezav, nezmoznost neprekinjenega spremljanja pacienta
zaradi preklapljanja kablov in energijsko neucinkovito delovanje. Vseh treh tezav se v
tej disertaciji lotevam na razli¢nih nivojih.

Hipoteza 1: Z uporabo adaptivnih metod obdelave signalov, s katerimi lahko sproti
prilagajamo parametre zajema signala ob so¢asnem ohranjanju zgolj najnujnejsih funk-
cij za obdelavo in brezzi¢en prenos zajetih biomedicinskih signalov na strani senzorja,
lahko zmanjSamo porabo celotnega sistema do te mere, da lahko uporabimo zelo ome-
jene energijske vire.

Hipoteza 2: Energijsko ucinkovit brezzi¢ni prenos biomedicinskih signalov lahko
dosezemo s Casovnim omejevanjem procesiranja na strani senzorskega oddajnega dela,
ki ima omejen vir napajanja.

Hipoteza 3: S strategijo uravnotezenja aktivnih in neaktivnih intervalov procesiranja
je mozno drasti¢no zmanjSati porabo energije in hkrati Se zagotoviti zahtevano to¢nost
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signalov, ki omogoc¢ajo ustrezno medicinsko interpretacijo.

Kabelske povezave poskusam odpraviti z brezzi¢no povezavo. Ta ima v primerjavi
s kablom nekaj pomanjkljivosti. NajvecCja je ta, da brezzi¢na povezava seveda nima
kabla, ki bi senzorju pripeljal napajanje. Zaradi tega je potrebno zagotoviti lasten vir
energije. Tu nastane problem, saj imamo kar naenkrat poleg senzorja in namesto kabla
en dodaten elektronski modul, ki mora imeti baterijsko napajanje za svoje delovanje in
za napajanje senzorjev. Ucinkovita reSitev tega problema zahteva poglobljen vpogled
v sam nastanek bioloskih signalov, Se preden ti pridejo do senzorja. Le s poznavanjem
dinamike opazovanih signalov je mozno nacrtovati senzorje s tako nizko porabo, da
omogocajo vetdnevno delovanje iz majhne baterije. Idealna resitev bi bil tako ener-
getsko varcen senzor, da bi se lahko napajal iz okolice. Primeri takih senzorjev Ze
obstajajo, vendar ima vecina kaksno pomanjkljivost, ki onemogoca implementacijo v
klini¢ni praksi. Nekateri so preveliki, drugi imajo kratek Zivljenjski cikel in podobno.
Pri svojem delu sem se dotaknil avtonomnih sistemov napajanja do nivoja raziskave
moznih implementacij. Vseeno pa sem raje ostal na varni strani in zbiralnik energije
okolice (energy harvester) uporabil le kot pripomocek za podaljsevanje zivljenjske dobe
baterij. Na tem podroc¢ju moje delo predstavlja krajsi pregled potreb na podroc¢ju TSO
za medicinsko rabo, ki je lahko osnova za razvoj novih resitev s podro¢ja avtonomnega
napajanja. Ta veja znanosti je v zadnjem casu zelo napredovala, saj se pojavljajo
razli¢ne moznosti zbiranja energije iz okolice. S prepoznanimi in ovrednotenimi ener-
gijskimi potrebami pa imajo lahko raziskave na tem podroc¢ju boljso osnovo in s tem
veliko vecjo uporabno vrednost.

Poleg napajanja se pri brezzi¢nih povezavah pojavlja Se en problem. Kadar upo-
rabljamo kabel, lahko tega pocukamo na eni strani in vidimo, do katerega pacienta
ali senzorja vodi na drugi strani. S tem je omogocena identifikacija na kar najbolj
preprost in prakti¢en nacin. Pri brezzi¢ni povezavi pa nimamo te moznosti, saj med
obema stranema navideznega kabla ni ni¢, kar bi se dalo pocukati. Morda pa le ni
tako. Brezzi¢ni vmesnik ze v svoji osnovi zahteva neke vrste inteligenco z obeh strani
povezave. To omogoc¢i mikrokontroler v takem brezzi¢nem vmesniku in v primerjavi
s kablom omogoca Se kaj ve¢ kot le “cukanje” kabla na eni ali drugi strani. Razvoj
s podrocja malih in energijsko varc¢nih tehnologij prikazovalnikov lahko uporabim v
prikazanih resitvah, obenem pa s tem prikazem uporabnost rezultatov teh raziskav v
medicinski aplikaciji [16], [17]. Tak na¢in vpetosti med razli¢nimi raziskovalnimi vejami
prinasa nove sinergijske ucinke, ki omogocajo kvalitetnejsi razvoj na ve¢ nivojih.

Ce se vrnemo na tri pomanjkljivosti kabelskih povezav, je naslednja na spisku ne-
zmoznost neprekinjenega spremljanja pacienta zaradi preklapljanja kablov. To tezavo
reSuje ze kar sam brezzi¢ni vmesnik. Glavna omejitev, ki preprecuje uporabo enega
senzorja na veC monitorjih, je napajanje senzorjev. Takoj ko bi hoteli priklopiti en
senzor na dva monitorja, bi naleteli na vprasanje, iz katerega od dveh monitorjev naj
napajamo senzor. Ker napajanje senzorjev ni standardizirano, tako tudi ni zagotovila,
da bo napajanje enega monitorja zagotovilo primeren izhodni signal senzorja za tocen
prikaz izmerjenih vrednosti na drugem monitorju. Tudi ¢e bi nam uspelo to tezavo
nekako zaobiti (npr. z uporabo enakih modelov monitorjev), bi si pa nakopali e ve¢
kablov in Se ve¢ zmesnjave med njimi. Poleg tega to ponekod niti ne bi bilo izvedljivo,
saj so med oddelki vrata, ki ne dovolijo, da bi pod pragom speljali kaksne kable, ob
katere bi se vsi spotikali. Brezzi¢na povezava pa vse te tezave odpravlja z uporabo
ve¢ kot dveh brezzi¢nih vmesnikov. Izvor signalov je pacient, ponor pa je lahko (te-
oreti¢no) poljubna koli¢ina monitorjev z brezzi¢nimi vmesniki. Jaz sem se problema
lotil le na pacientovi strani, saj implementacija monitorske strani dale¢ presega obseg
disertacije. V ta namen sem izbral koncept dveh brezzi¢nih povezav. Ena je pocasnejsa
in energijsko zelo varc¢na. Deluje v frekvenénem podro¢ju pod 1GHz. Namenjena je
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povezavi enega pacienta z enim monitorjem s kar najmanj porabljene energije. Drug
brezzi¢ni vimesnik pa deluje na frekvené¢nem podroc¢ju 2,4GHz in je energetsko bolj po-
tratren, vendar ima tudi veliko vecjo hitrost prenosa. V kon¢ni fazi sta oba energijsko
zelo ucinkovita, ¢e merimo koli¢ino vloZene energije na prenesen bit informacije. Ta
se meri v pJ na prenesen bit. Uporaba enega, drugega ali obeh vmesnikov je odvisna
od trenutnih zahtev. Za spremljanje pacienta na ve¢ monitorjih se bo uporabila hitra
in potratnejsa povezava. Te vrste povezava ponavadi ne traja dolgo, tako da brezzi¢ni
vmesnik deluje ve¢inoma v rezimu pocasnejSega prenosa in posledicno manjse porabe.

Brezzi¢ni senzorji z nizko porabo v medicinskih aplikacijah so pogosta tema razli¢nih
raziskovalnih projektov. Prav tako se pojavljajo nove brezzi¢ne tehnologije, varcni
protokoli in namenske resitve, od katerih pa le pescica prodre v prakti¢ni vsakdan
bolnignic. Vzroki za to so interdisciplinarni, vendar imajo eno sti¢no tocko, in to so
zahteve, ki jih postavlja regulativa na podrocju varnosti medicinskih naprav. Ko je nek
nov princip meritve ali nek nov osnovni merilni element zZe razvit in preizkusen, e vedno
ni zagotovila, da se bo taka resSitev pojavila v praksi znotraj bolnisnic. Vzroki za to
so lahko Se varnostne narave, tezave z baterijskim napajanjem zaradi prevelike porabe
prikazanih resitev, nerodna uporaba zaradi pomanjkljivega uporabniskega vmesnika in
podobno.

Vsekakor je naivno razmisljati, da bi neke resitve, ki jih imam namen opisati v
svojem delu, nekdo kar uporabil v klini¢ni praksi. Uporaba in uvajanje novih tehno-
logij, metod dela in naprav zahteva posebej premisljen in skrbno nacrtovan postopek,
ki je moc¢no reguliran z zakonodajo. Da kljub vsemu ni nemogoce, bom dokazal v
zadnjem poglavju, kjer bom opisal primer klini¢nega preizkusanja brezzi¢nega vme-
snika za spremljanje pacientovega krvnega tlaka. Za uspesno izvedbo takega klini¢nega
preizkusa je bilo potrebno pripraviti metodologijo ovrednotenja, ki sem jo moral verifi-
cirati. Oboje predstavlja nadgradnjo obstoje¢im metodam vrednotenja novih nacinov
meritev v medicini, npr. metoda po Bland Altmanu [18]. Ta je bila v ¢asu svojega
nastanka prilagojena takratnim senzorjem in merilnim sistemom, za sodobne resitve pa
ni najbolj primerna. Moj prispevek na tem podrocju je v praksi preizkusena statisticna
metoda vrednotenja in primerjave med obstoje¢o in novo merilno metodo.

Pri tem sem aktivno sodeloval z Univerzitetnim klini¢nim centrom v Ljubljani, z
dr. Gradiskom na oddelku CIT, kjer sem pripravil lastno metodo ovrednotenja delo-
vanja brezzi¢nega sistema za prenos odc¢itkov pri invazivnem merjenju krvnega tlaka
na osnovi primerjave po Bland Altmanu [18]. Poleg same metode sem pripravil tudi
metodo verifikacije te metode ovrednotenja. Rezultati so podrobneje opisani v poro¢ilu
klini¢nega preizkusanja [19].

1.3 Pricakovan prispevek znanosti

Izbira brezzi¢nih tehnologij TSO oz. vmesnikov za uporabo pri prenosu biomedicin-
skih signalov je v literaturi slabse zastopana. Ponavadi avtorji izberejo, kar obstaja v
njihovi okolici. Najpogosteje izbrani so sistemi, ki so bili v osnovi razviti za uporabo v
industrijskih brezzi¢nih senzorskih omrezjih [20]-23]. Taki vmesniki sicer pokrijejo v
glavnem vse potrebe za uporabo v medicinske namene, vendar niso optimalni. Pred-
vsem s porabo je ponavadi kar precej tezav.

Na industrijskem podrocju je veliko primerov brezzi¢nih senzorjev z nizko porabo
[24], v medicini pa se to podroc¢je Sele dobro razvija. Kljub temu obstaja Ze vrsta
platform, na osnovi katerih se razvijajo nove resitve za spremljanje vitalnih funkcij
pacientov [25]. Znane so univerzalne platforme za brezzi¢na senzorska omreZja, ki
omogocajo razvoj novih aplikacij na razli¢nih podro¢jih, ne samo na medicinskem [26]—
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[28].

Vse te resitve omogocajo razsiritve in miniaturizacijo do dolo¢ene mere. Nivo raz-
Siritev je omejen z univerzalnostjo teh platform, ki mora zadovoljiti ve¢ podrocij, kjer
se lahko uporabljajo. Zaradi tega je nabor moznosti izbran tako, da pokriva kar naj-
ve¢ aplikacij. Pri miniaturizaciji pa so take platforme omejene z nekim minimalnim
naborom komponent za svoje delovanje. To omejuje stopnjo miniaturizacije, saj brez
tega minimalnega nabora sestavnih blokov dolo¢ena univerzalna platforma ne bo de-
lovala. Moje resitve v tem delu niso tako univerzalne, zato pa omogocajo veliko vecjo
stopnjo miniaturizacije in fleksibilnosti pri razsiritvah. Zaradi tega prikazane resitve
sicer zahtevajo veliko ve¢ dela na podro¢ju optimizacije, vendar sem pri raziskovanju
dognal, da je z namenskim zdruzevanjem funkcij in odpravo redundanc¢nih procesov
mozno zmanjSati dimenzije in porabo, kar v kon¢ni fazi pripelje do boljsih rezultatov.

Zanimivo je, da je mozna tudi obratna smer. Z dodajanjem oz. celo podvajanjem
funkcionalnih blokov je mozno optimizirati predvsem porabo energije. Raziskal bom, ali
je mozno s pravilnim pristopom pri nacrtovanju brezzi¢nih vmesnikov kaj privarcevati
na porabi. Predvsem me zanima, ali dva brezzi¢na vmesnika z diametralno nasprotnim
rezimom delovanja kaj pripomoreta k skupno manjsi porabi celotnega sistema. Izbral
bom en vmesnik, ki ima hiter prenos in ve¢jo porabo in en pocasnejsi z nizjo porabo.
S pravilno ¢asovno izbiro in uravnotezenjem predvidevam, da bo skupna poraba nizja,
kot ¢e bi uporabil le en ali drug brezzi¢ni vmesnik. Znan je primer, ko se je tak nacin
razmisljanja potrdil v praksi [29], vendar ne z uporabo ve¢ podvojenih funkcij z razlic-
nimi rezimi delovanja, ampak z uporabo istih funkcionalnih blokov z manjso porabo.
Avtorji so na tak nacin uspeli zmanjSati porabo senzorja za spremljanje ene funkcije
pacienta iz 1,1mW na 96puW. Pri tem so izkoristili vse razpolozljive tehnologije in se
niso omejevali s "praktikalijami", kot so cena razvoja, dostopnost novih tehnologij za
uveljavitev v masovni proizvodnji in podobno. Take reSitve sicer pripeljejo do naj-
novejsih odkritij, vendar za industrializacijo potrebujemo bolj oprijemljive, predvsem
pa uveljavljene tehnologije. Moj prispevek na tem podrocju je, da nakazem, kako se
je mozno tudi z uveljavljenimi tehnologijami in resitvami priblizati rezultatom, ki so
dosegljivi le v laboratoriju ali na papirju.

Poleg zmanjSevanja porabe samih komponent je pomembna tudi uc¢inkovitost pre-
tvorbe senzorskih signalov. Zajem in obdelava nekaterih signalov narekuje stalno ak-
tivno senzorsko verigo, od senzorskega elementa do oddajnika, saj spremljanje pacienta
zahteva signalno krivuljo v realnem c¢asu. Taka je npr. krivulja krvnega tlaka ali EKG.
V delih drugih avtorjev zasledimo razlicne oblike optimizacij, predvsem na podroc¢ju
brezzicnih vmesnikov, kjer se avtorji ukvarjajo z optimizacijo protokolov in algoritmov
pri vzpostavljanju brezzi¢nih povezav [30]-(32]. Podrocje je dobro raziskano. Moj na-
men pa je, da razis¢em, ali je v celotni senzorski verigi mozno optimizirati Se kaksno
drugo stopnjo pretvorbe senzorskega signala. Predvsem se bom osredotocil na nacin
zajemanja signalov, ki zahtevajo zvezno krivuljo. Preveril bom, ali se da s pomocjo
relativno preprostega algoritma ugotoviti, ¢e in do kaksne stopnje je mozno optimirati
parametre zajema. Na tem podro¢ju bom s pomocjo najnovejse arhitekture mikrokr-
milnikov, ki vkljucujejo u¢inkovite ukaze za digitalno obdelavo signalov, preveril, ali je
mozno npr. z uporabo fourierjeve transformacije regulirati parametre zajema s ciljem
zmanjSanja porabe energije.

Podrocje merjenja bioimpedanc¢nih signalov predstavlja eno od pomembnejsih vej v
medicinski diagnostiki. Procesiranje teh biomedicinskih signalov je razdeljeno v dve
smeri. Na eni strani so merilniki bioimpedanc¢nih signalov, ki so integrirani v obstojece
merilnike in predstavljajo le dodatno funkcijo sistema za zajem bioelektri¢nih signalov.
Druga zvrst pa so namenske naprave, ki merijo in obdelujejo le bioimpedanc¢ne signale.

Jaz bom poskusal ubrati Se tretjo pot, ki je kombinacija obeh opisanih zvrsti. V
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vmesnik za obdelavo bioelektri¢nih signalov bom dodal bioimpedané¢ni merilnik, ki si-
cer ne predstavlja nove metode, ima pa prednost v majhni porabi, saj ne potrebuje
nikakr$nih dodatnih aktivnih komponent poleg Ze obstojecih za merjenje bioelektri¢nih
signalov. Poleg tega bom prikazal Se brezkontaktni visokofrekvenc¢ni merilnik dielek-
tri¢nosti, ki ga bom s primernim Sirokopasovnim uglasevanjem uporabil za procesiranje
bioimpedancnih signalov. Poleg ugotavljanja uporabnosti take metode bom socasno
tudi ugotovil, ali je tako procesiranje mozno izvajati z nizko porabo energije.

1.4 Struktura disertacije

Splosen uvod in pregled disertacije je podan v tem poglavju, kjer je bralec seznanjen s
problemi prenosa biomedicinskih signalov, ki podajajo trenutno stanje vitalnih funkcij
pacienta. Sledi bolj podrobna opredelitev problema, kjer so nasteti in na kratko opisani
viri biomedicinskih signalov. Celotno podrocje je zelo obsezno in v disertaciji sem se
omejil le na signale in senzorje, ki jih srecamo pod skupnim nazivom "vitalne funkcije".

Za kvalitetno nacrtovanje elektronike za zajem teh biomedicinskih signalov je po-
trebno poznavanje osnovnih principov delovanja senzorjev, ki dolo¢ajo dinamiko proce-
sov znotraj verige za obdelavo teh signalov. Vsakemu od vitalnih znakov sem posvetil
svoje poglavje, saj predstavlja zaklju¢eno celoto. Strukturo poglavij sem poskusal ob-
drzati enotno skozi vso disertacijo. Na zacetku vsakega poglavja je najprej kratek
uvod, ki mu sledi pregled stanja tehnike na podroc¢ju zaznavanja in obdelave signalov
posameznega vitalnega znaka. Opisani osnovni principi opremijo bralca z najnujnej-
Sim predznanjem za lazje razumevanje nadaljevanja posameznega poglavja, kjer sem
predstavil konkretne resitve in implementacijo. Poglavje kon¢am z meritvami in ovre-
dnotenjem prototipov, podam pregled moznosti za umestitev v kon¢ni sistem in povsem
na koncu komentiram, kaj bi lahko bil prispevek posamezne resitve v zakladnici sve-
tovnega znanja. Takih poglavij je Sest. Prvih pet poglavij popolnoma sledi ustaljenim
vitalnim znakom (krvni tlak, sréni utrip, saturacija, dihanje in temperatura), v Sestem
poglavju pa obravnavam Se parametre iz biokemic¢nih analiz, ki smiselno zakljucijo vse
parametre, ki se spremljajo.

Posameznim poglavjem o merilnih parametrih sem dodal Se tiste, ki so skupni za
vse. Brezzi¢ni sistem zahteva posebno skrb okrog baterijskega napajanja. Temu sem
posvetil lo¢eno poglavje. Sledi pregled in implementacija brezzi¢nih vmesnikov. Vse
opisano na koncu zdruzim v enem prototipnem modulu, ki je opisan v svojem poglavju.
Razvoj novih medicinskih naprav zahteva veliko dela tudi na podrocju regulative, saj
je varnost pacientov, uporabnikov in naprav na prvem mestu. Disertacija ne bi bila
popolna, ¢e se te problematike ne bi vsaj malo dotaknil. Podal sem primer klini¢nega
preizkusanja brezzi¢nega vmesnika prve generacije, iz katerega je nastala ideja za vse
nadaljnje delo, opisano v tej disertaciji. V tem poglavju sem opisal predvsem izboljSave
uveljavljene prakse pri primerjalni analizi nove metode z obstojeco.






Poglavje 2
Biomedicinski signali

Glavni vir elektri¢nih signalov v telesu so misice, zivéevje in mozgani. Te lahko merimo
z direktnim priklopom na elektronsko vezje. Ostale vrste signalov lahko merimo z
indirektnim nacinom, ko se npr. mehanska sila ali biokemi¢ni proces preko senzorske
strukture najprej pretvori v elektri¢ni signal, ki ga potem merimo. Ti signali imajo
nizke amplitude in obilico Suma. Signal je potrebno filtrirati, ojac¢iti in na koncu
digitalizirati. Tako obdelane odc¢itke naprej procesiramo na ve¢ nac¢inov, vendar je vsem
skupno to, da so na koncu prikazani na neki napravi ali shranjeni v bazo podatkov,
iz katere se nato dela analiza stanja pacienta. Tej analizi potem sledijo odlo¢itve o
postopkih pri zdravljenju pacienta.

2.1 Spagetni sindrom

Vse enote intenzivne nege (Intensive Care Units, ICU), operacijske dvorane (Opera-
tion Theatre, OT) in ostale enote s pacienti, ki morajo biti podvrzeni intenzivnemu
spremljanju zivljenjskih funkcij, imajo en skupen problem, ki ga imenujemo "Spageti
sindrom" [2], [3]. Ta se odraza v velikokrat zavozlanem in nepreglednem stevilu raznih
kablov in cevk, ki povezujejo pacienta z medicinsko opremo, ki ga nadzoruje ali celo
vzdrzuje njegove zivljenjske funkcije. Odstranitev teh fizicnih povezav med pacientom
ter opremo in nadomescanje teh povezav z brezzi¢nimi pomeni veliko izboljSanje na vec
podrocjih obravnave kriti¢nih pacientov v bolnisni¢ni oskrbi:

e zanesljivejSa in neprekinjena obravnava pacienta,

e izboljsana dostopnost do pacienta,

e zmanjSana nevarnost okuzb in prenosa nevarnih nalezljivih obolenj med pacienti,
e izboljSana to¢nost in zanesljivost v primerjavi s kabelskimi povezavami,

e ohranitev moznosti spremljanja pacienta tudi med transportom znotraj ali v ne-
posredni okolici bolnisnice (npr. med resilcem in urgenco),

e nenazadnje skrajSanje potrebnega ¢asa za vzpostavitev vseh pogojev za pricetek
spremljanja pacienta in priklop, s ¢imer se razporedi razpolozljiv ¢as na pomemb-
nejsa opravila pri negi pacienta.

Postavitev in nastavitev vseh kabelskih povezav pri trenutno prisotnih resitvah zah-
teva znaten delez casa za priklop in nastavitve vseh senzorjev in monitorjev za pricetek
dela. Druga splosna tezava, ki tudi jemlje veliko casa, so redne meritve doloc¢enih pa-
rametrov v predpisanih intervalih. Rezultati so ponavadi ro¢no vneSeni v pacientov
karton. Tudi v primeru, da bolniSnica ze uporablja sistem elektronskega kartona, pa
ostaja problem v tem, da trenutno na trgu ne obstaja prav veliko senzorjev in ostalih
reSitev, ki bi omogocale neposreden brezzi¢ni priklop na naprave elektronskega kartona.
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Resitev nastetih problemov ni tako preprosta, kot se zdi na prvi pogled. Kablov ne
moremo le odstraniti in jih zamenjati z brezzi¢nimi povezavami. Ceprav je dandanes ze
v vsaki najmanjsi napravici za domaco rabo neke vrste brezzi¢na tehnologija, pa je pri
medicinski opremi problem malo zahtevnejsi. Ena tezava je Ze npr. obstojeca oprema
po bolnisnicah. Samo zaradi pojava neke nove brezzi¢ne tehnologije ni pricakovati, da
bi bolnice kar takoj zamenjale obstojece, delujo¢e monitorje. Pristop k problemu je
potrebno ovrednotiti na vseh ravneh in se prilagoditi obstoje¢im resitvam kar se da
neopazno in nevsiljivo. Za dosego tega cilja pa je potrebno poiskati optimalno resitev
na celotni signalni poti, od pacienta do prikazanega rezultata, ki ga od¢ita medicinska
sestra ali specialist v bolniSnici.

2.2 Vitalne funkcije

Zivljenje in normalno delovanje ¢loveskega organizma ni mozno brez nekaterih za
zivljenje nujnih procesov. Normalno delovanje organizma je lahko ogrozeno tudi, kadar
je katera od vitalnih funkcij izven normalnih vrednosti. Tradicionalno so opazovane
vitalne funkcije $tiri: telesna temperatura, sréni utrip, dihanje in krvni tlak [33]. Ob-
staja Se vrsta drugih parametrov, ki vrednotijo stanje pete in celo Seste vitalne funkcije.
Najpogosteje se kot peta vitalna funkcija navaja saturacija krvi s kisikom (SpO2), ki
se meri s pulznim oksimetrom [34]. Drugi parametri so manjkrat uporabljeni, vendar
se tudi pojavljajo, npr. bole¢ina [35], razdrazenost [36], kadilski status [37] in drugi.

Kadar je pacientovo stanje ogrozeno, se vitalne funkcije merijo in spremljajo ves
¢as. Trend okrevanja se jasno kaze iz trenda priblizevanja vitalnih funkcij normalnim
vrednostim. Hitre spremembe preko Se sprejemljivih vrednosti alarmirajo osebje, da
se je pacientovo stanje poslabsalo. V tabeli 2.1 so zbrane Stiri osnovne in peta vitalna
funkcija ter njihove vrednosti za 9964 pacientov, ki so bili opazovani v $tudiji [33].

Tabela 2.1: Vitalne funkcije - delez pacientov z nenormalnimi vrednostmi

Vitalna funkcija Nenormalne vrednosti Delez pacientov, N=9964 (%)
Krvni tlak <100 mmHg 5.8

Sréni utrip <40 ali >90 na minuto 37

Saturacija SpO2 <95 % 21.3

Hitrost dihanja >20 na minuto 22.8

Temperatura <35 °C ali >39 °C 2.6

2.3 Viri biomedicinskih signalov

Biomedicinski signali nastanejo v razli¢nih virih. Bioelektri¢ne signale povzroca ak-
tivnost v misSi¢nih ali zivenih celicah. Vsaka celica pod dolocenimi pogoji generira
elektri¢ni potencial, ki ga lahko merimo na nivoju posamezne celice [38]. Bolj obic¢ajna
metoda je merjenje elektri¢nih potencialov v vecjem merilu, npr. na podrocju srca,
kjer belezimo elektrokardiogram. Elektrode na povrsini telesa merijo rezultat aktivno-
sti velike mnozice celic znotraj organov [39]. Nizko energijska implementacija zajema
bioelektri¢nih signalov je mozna z uporabo ustreznih pretvornikov z nizko porabo in
optimizacijo vzorcenja, ki ne zajema nepotrebnih vzorcev.

Bioimpedanc¢ni signali nastanejo znotraj telesa, ko tega vzbujamo z izmeni¢nimi
elektriénimi signali. Pri tem pride do faznih zamikov med tokom in napetostjo zaradi
kompleksne volumske impedance. Prostorska razporeditev impedance se spreminja in
je odvisna od vrste in kompozicije tkiva [40], razporeditve in volumna krvi v tkivu
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[41], endokrine aktivnosti [42], aktivnosti simpati¢nega ziveénega sistema [43] in ostalih
pojavov, ki spreminjajo impedanco tkiva kot volumskega prevodnika. Zajem bioimpe-
danc¢nih signalov je zelo primeren za izvedbo v nizko-energijskem vezju, saj morajo biti
signali, ki jih apliciramo v tkivo, zaradi varnosti zelo nizkih amplitud.

Nekateri biomedicinski procesi generirajo bioakusti¢ne signale. Ti se ponavadi
manifestirajo kot akusti¢ni Sum. Merjenje Suma podaja informacijo o sistemu, ki pov-
zroCa te Sume. Tipi¢en generator Suma je pretok krvi skozi sréne votline, sréne zaklopke
in skozi zile [44]. Zajemanje in obdelava akusti¢nih signalov pri prehajanju zraka skozi
strukture v pljuc¢ih spada tako pod domeno spremljanja vitalnih funkcij kot tudi osnova
za posebne diagnosti¢ne metode [45|. Karakteristi¢ni zvoki nastanejo tudi v gastroin-
testinalnem traktu [46], sklepih [47], miSicah [48] ali med nose¢nostjo.

Bioopti¢ni signali nastanejo kot reakcija na svetlobo. Opticne lastnosti tkiv se
spreminjajo glede na koncentracijo in sestavo. Tako se npr. lomni koli¢nik v krvi spre-
minja v odvisnosti od vsebnosti kisika. Prehajanje ali disipacija svetlobe znotraj tkiva
se meri na ve¢ nacinov. Najpogosteje uporabljeni ne-invazivni metodi sta presvetli-
tev in meritev odboja. Od invazivnih metod pa se najpogosteje uporabljajo katetri z
opti¢nimi vlakni. Za aplikacijo v brezzi¢nem sistemu z nizko porabo so primerne ne-
invazivne metode, saj obdelava signalov iz opti¢nih vlaken zahteva obdelavo digitalnih
signalov z visoko zmogljivostjo, kar pa v osnovi ni izvedljivo z omejenimi baterijskimi
viri energije.

V domeno biomehanskih signalov spadajo vsi signali, ki jih generirajo mehanski
viri, kot npr. premik, tlak, mehanska napetost, pretok in drugi. Razlika med biomehan-
skimi in ostalimi signali je v tem, da ne propagirajo skozi tkivo [49] kot npr. elektri¢ni
in magnetni signali ali toplota. Zaradi tega je za merjenje biomehanskih signalov z
direktnimi metodami potreben invazivni priklop na mesto odjema [50]. Tipi¢en primer
je invazivno merjenje krvnega tlaka, kjer je senzor tlaka priklju¢en direktno na notranji
zilni sistem preko hidravlicne povezave. Podobno je npr. za merjenje tlaka v pljucni
arteriji potrebna kateterizacija pacienta, s katero se namesti senzor direktno v zilo. Za
nizko-energijsko realizacijo so invazivne metode merjenja krvnega tlaka zelo primerne.
Prav tako obstaja vrsta prijemov, pri katerih se lahko varcuje z energijo tudi na nivoju
samega senzorja.

Kemic¢ne reakcije med tkivom ali drugimi substancami znotraj telesa in reagenti
povzrocijo spremembe v ionski koncentraciji. Biokemic¢ni signali nastanejo pri teh
spremembah koncentracije ionov. Meritev je izvedena s pomocjo posebnih elektrod,
ki polovijo ione, ki so povzrocili spremembe. Reakcije potekajo od delcka sekunde
do nekaj sekund in jih lahko obravnavamo kot kvazistati¢ne. Najvecja tezava pri tej
vrsti senzorjev je velika raznolikost reakcij, ki potekajo med opazovanim procesom in
aktivnim reagentom ali senzorsko strukturo. Ce izvzamemo le principe, ki so primerni
za realizacijo v nizko-energijskih aplikacijah, jih lahko razdelimo v dve vecji skupini,
in sicer biokemi¢ne senzorje na amperometri¢nem principu (npr. meritev glukoze) in
senzorje, ki na izhodu povzro¢ijo spremembo napetosti (npr. meritev pH).

Organi in bioloski sistemi lahko generirajo tudi biomagnetne signale. Ti povzro-
¢ijo Sibka magnetna polja, ki se s ¢asom spreminjajo in se jih ne da zajeti z drugimi
biomedicinskimi signali. Zaradi §ibkih signalov je razmerje signal /Sum izjemno nizko
[51] in zahteva posebne merilne metode in senzorske elemente, ki niso primerni za im-
plementacijo v brezzi¢ni tehniki. Ta vrsta biomedicinskih signalov je tu nasteta zgolj
zaradi popolnosti podajanja, v nadaljevanju pa ni ve¢ obravnavana.
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2.3.1 Biomedicinski senzorji z nizko porabo

Med delovanjem fiziologkih sistemov v ¢loveskem telesu nastaja veliko razli¢nih bio-
medicinskih signalov. Ti signali prenasajo informacijo o trenutnem stanju pacienta in
njegovem delovanju. Zajem in pretvarjanje teh signalov se razteza od zelo preprostih
postopkov, kot je npr. tipanje srénega utripa, do najbolj kompleksnih, kjer potrebu-
jemo poleg ustreznih senzorjev tudi zapletene algoritme, s pomocjo katerih pridemo
do uporabnega merilnega rezultata [52]. Zajem in obdelava biomedicinskih signalov
ter pretvorba v ¢loveku razumljivo obliko predstavlja del procesa opazovanja delovanja
organizma, njegovih zivljenjskih oz. vitalnih funkcij ali monitoring pacienta. Doloc¢eni
parametri, ki jih opazujemo, sestavljajo najosnovnejse funkcije, ki ohranjajo cloveka
pri Zivljenju in tako predstavljajo skupino vitalnih funkcij [53].

2.3.2 Signalna pot

S tehni¢nega stalis¢a lahko obravnavamo pot signala od pacienta do monitorja kot
obic¢ajno signalno verigo pri procesiranju katerihkoli senzorskih signalov. V tej verigi
nastopa pacient kot signalni generator. Biomedicinski signali so pretvorjeni v elektri¢ne
s pomocjo senzorjev in preneSeni preko kablov do elektronskih naprav, kjer se naprej
obdelajo in prikazejo v obliki rezultatov na prikazovalniku ali drugem mediju.

Bolnisnice nerade menjajo obstojece tehnologije ter poznane resitve in se izogibajo
novej$im resitvam, ¢e te ne prinasajo obc¢utnega izboljsanja ali seveda obc¢utno nizjih
stroskov. Kabelske povezave med senzorji in monitorji se uporabljajo ze od samega
zacetka. Zaradi tega morajo nove resitve, ki bazirajo na osnovi brezzi¢nih tehnolo-
gij, zagotavljati vsaj enako stopnjo zanesljivosti, varnosti, porabe energije, preproste
uporabe in prijaznosti do uporabnikov ob vsaj enakih, ¢e ne celo nizjih stroskih. Brez-
zi¢no procesiranje biomedicinskih signalov z nizko porabo, ki vse to zagotavlja,
ali pa se temu kar najbolj pribliza, je torej glavna tema pric¢ujoce disertacije.
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Poglavje 3
Invazivno merjenje krvnega tlaka

Merjenje krvnega tlaka spada v podroc¢je biomehanskih senzorjev in signalov. Senzorji
tlaka se uporabljajo za invazivno ali neinvazivno merjenje krvnega tlaka. Neinvazivni
nacin merjenja krvnega tlaka zahteva protitlak, ki prekine pretok krvi s pomocjo tla¢ne
mansete. Prekinitev pretoka krvi skozi Zilo zazna merilnik na razli¢ne nac¢ine (aku-
sti¢no, mehansko, ultrazvo¢no). Taka manSeta potrebuje vir tlaka, da lahko ustvari
dovolj veliko mehansko silo. Vsaka tako velika elektromehanska komponenta ima tako
velike potrebe po elektri¢ni energiji, da presega meje, ki so sprejemljive za sisteme z
nizko porabo. Zaradi tega neinvazivnih merilnikov v tej disertaciji ne bom obravnaval.

Pacienti na intenzivni negi, med operacijami in po njih so opremljeni z infuzijsko
kanilo, na katero je priklopljen sistem za invazivno merjenje krvnega tlaka [54]. Senzorji
za invazivno merjenje krvnega tlaka se v vseh letih od svojega nastanka niso bistveno
spreminjali. Tipi¢ni senzor je sestavljen iz kar nekaj standardnih komponent. Ker so
vstavljeni v linijo z infuzijo, imajo dva prikljucka. Celoten senzor je v plasti¢nem ohigju,
na katerem je Se tripotni ventil in sistem za polnjenje infuzijske napeljave. Senzorji so
vec¢inoma za enkratno uporabo in se po uporabi zavrzejo kot odpadek, saj pridejo v
stik s pacientovo krvjo. Slabost tega sistema je ta, da kanila v zili predstavlja tujek,
ki pomeni potencialno nevarnost za okuzbo ali nastanek tromboze. Poleg senzorja in
infuzijskega sistema so lahko prisotni Se drugi elementi. Tak element je lahko sistem
za zaprt odjem krvi, ki omogoca jemanje vzorcev krvi brez prekinitve infuzijske linije
ali dodatnega zbadanja pacienta.

3.1 Senzorji za invazivno merjenje krvnega tlaka

Za podrocje invazivnega merjenja krvnega tlaka lahko recemo, da spada med odrasle
veje medicinske senzorike. Standardizacija komponent sistema merjenja je na zelo
visokem nivoju in proizvajalci ponavadi uporabljajo, milo re¢eno, nenavadne prijeme pri
svoji borbi za trzni delez, kot je npr. uporaba zelo neobicajnih konektorjev, priklju¢nih
mest, ki so kompatibilna le z dolo¢enim tipom senzorjev in podobno. Ostali elementi
in tudi karakteristike senzorjev pa so prakti¢no enake od proizvajalca do proizvajalca.
Zaradi tega je dokaj tezko priti s kaksnim novim prijemom, ki bi sicer lahko pomenil
velik napredek na tem podroc¢ju. Tipi¢en primer je mosti¢na upornost senzorja. Za ¢im
manjSo porabo bi bilo idealno, da je ta upornost ¢im vi§ja, saj bo tako napajalni tok
manjSi. Zal standard dolo¢a meje in tudi delovanje medicinskih monitorjev je omejeno
na predpisane vrednosti. Ce torej uporabimo senzor s previsoko upornostjo, bo to
monitor, na katerega je tak senzor prikljucen, zaznal kot napako in ne bo deloval.
Tipicne karakteristike invazivnega standardnega senzorja krvnega tlaka so zbrane
v tabeli 3.1. Taki senzorji so priklju¢eni na monitor za spremljanje vitalnih funkcij,
lahko pa tudi na centralni bolnisni¢ni sistem za spremljanje pacientov. Proizvajalci
monitorjev so drugi kot proizvajalci senzorjev. Poleg tega se lahko na monitor enega
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proizvajalca priklopijo senzorji razlicnih proizvajalcev. Prav tako mora senzor enega
proizvajalca ustrezati monitorjem razlicnih proizvajalcev. Zaradi tega je nujno imeti
standarde [55], [56], ki se jih proizvajalci obeh strani drzijo. V primeru, da je kabelska
povezava med senzorjem in monitorjem nadomescena z brezzi¢nim vmesnikom, pa se
mora tak vmesnik podrejati vsem zahtevam za senzorje [1].

Tabela 3.1: Karakteristike senzorja tlaka za invazivno merjenje krvnega tlaka. Senzorji so namenjeni
enkratni uporabi in se po uporabi zavrzejo. [57].

Parameter Simb. Vrednost

Obéutljivost Sp 5 uV/V/mmHg, £2 %

Vhodna upornost Ry 270 do 450 Q2

Izhodna upornost Rizu 270 do 450 Q

Napajalna napetost Uy 2 V do 10 V enosmerno ali izmeni¢no
do 5 kHz

Nicelno odstopanje PO +25 mmHg

Temperaturna odvisnost nicle TKo < 40.3% mmHg/°C

Temperaturna odvisnost obéutljivosti ~ TKg +0.1%/°C

Casovna sprememba nicle Ap < £1.0 mmHg/8 ur po 10 min ogreva-
nju

Skladis¢na temperatura Ts -25 °C do +85 °C

Delovna temperatura Ta 15 °C do 40 °C

Delovno tla¢no podrocje PN -50 do +300 mmHg

Dovoljen nadtlak PB -400 do +4000 mmHg

Fazni premik ) <5° pri 5 kHz

Lastna frekvenca foL >200 Hz v fizioloski raztopini

Zivljenjska doba, ko je v uporabi >96 ur

Senzorji za invazivno merjenje krvnega tlaka so doziveli ve¢ izboljsav na podroc¢ju
ohigja 58], izboljsal se je proizvodni proces in tehnologija izdelave [59], izbira materialov
[60], vendar sta osnovna ideja in nacin delovanja ostala od samega zacetka enaka.

S stalis¢a znizevanja porabe je od vseh karakteristik, nastetih v tabeli 3.1, najbolj
kriti¢na zahtevana vhodna upornost senzorja, ki znasa nominalno 270 §2. Glavni razlog
za standardizacijo te upornosti je izmenljivost modelov. Razvoj novega senzorja z
manj$o porabo bi bil ugodnejsi, ¢e bi bila vhodna upornost lahko visja, saj so s tem
tudi napajalni tokovi lahko manjsi.

3.2 Piezouporovni senzor majhne porabe za invazivno merjenje
krvnega tlaka

Pri razvoju lastnega brezzi¢nega vmesnika za senzor, ki invazivno meri krvni tlak, je
pristop lahko veliko bolj fleksibilen kot v primeru, ko mora senzor ustrezati standardom
za priklop na medicinski monitor. Seveda to velja le v primeru, da so senzorji namenjeni
priklopu le na brezzi¢ni vmesnik. V tem primeru je potrebno razviti tudi senzor krvnega
tlaka, ki je namenjen aplikacijam z nizko porabo, ne le vmesnika za zajem senzorskih
signalov.

S staliS¢a znizevanja porabe je od vseh karakteristik, nastetih v tabeli 3.1, najbolj
kriti¢na zahtevana vhodna upornost senzorja, ki znasa nominalno 270 €. Glavni razlog
za standardizacijo te upornosti je izmenljivost modelov. Razvoj novega senzorja z
manjSo porabo bi bil ugodnejsi, ¢e bi bila vhodna upornost lahko visja, saj so s tem
tudi napajalni tokovi lahko manjsi.

Upornost mostica direktno vpliva na porabo wheatstonovega mostica, ki je napajan
z mosti¢no napetostjo Ug. Za manjso porabo lahko tudi znizamo napajalno napetost,
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vendar se razmerje med koristnim signalom in Sumom poslabsa, saj je z nizjim napa-
janjem tudi izhodni signal nizji. Iz prakse se je pokazalo, da je obcutljivost uporov na
upogib najvisja pri uporovnih materialih s plastno upornostjo 10 k€2. Tipi¢na mosti¢na
napajalna napetost je med 2 V in 5 V, kar pomeni, da za en senzor tlaka potrosi med
0,5 mW in 2,5 mW napajalne modi.

3.2.1 Vezja za obdelavo signalov piezouporovnih senzorjev tlaka

Ce je senzor tlaka temperaturno kompenziran in ima kalibriran odziv, je potrebno
izhodno napetost le ojaciti [61]. V ta namen se uporabljajo instrumentacijski ojace-
valniki. Tako ojac¢evalnik ima diferencialni vhod in na izhodu da napetost, ki je premo
sorazmerna razliki med potencialoma na vhodu ojacevalnika.

5

Uref EN
_L A2
EN Uizh
Uofs -L
EN1 1
EN2

Slika 3.1: Napajanje in zajem piezouporovnega senzorja tlaka Uporovni mosti¢ je prikazan le zaradi
ponazoritve, v resnici je senzorski mosti¢ opremljen s komponentami temperaturne kompenzacije in
kalibracije.

Na enem pacientu lahko merimo od enega do $tiri razli¢ne tlake. Koliko razli¢nih
tlakov se bo merilo, ne moremo vnaprej predvideti. Sistem, ki je sposoben zajemati vec
kot en signal iz tla¢nih senzorjev, bo v primeru uporabe le enega senzorja brez potrebe
trosil energijo za neaktivne kanale. Zaradi tega je zelo koristno za zmanjSanje porabe,
da lahko neaktivnim kanalom preprosto odvzamemo napajanje. To lahko storimo na
dva nacina: (1.) z zunanjim stikalom ali (2.) z uporabo instrumentacijskega ojaceval-
nika, ki ima vgrajeno tako stikalo. Jaz sem poleg majhne porabe Zelel tudi miniaturno
izvedbo in sem poiskal tak instrumentacijski ojacevalnik, ki je zelo majhen in ima to
funkcijo Ze vgrajeno.

3.2.2 Napajanje piezouporovnega senzorja tlaka

Poleg zajema je pri piezouporovnem senzorju pomembna tudi kvalitetna reSitev na-
pajanja samega senzorskega elementa. Senzorski element je uporovni mosti¢, ki daje
izhodno napetost, proporcionalno napajalni napetosti in pritisnjenem vhodnem tlaku.
Ce ima AD pretvornik, ki pretvarja signal iz senzorja, referenéno napetost, ki je pro-
porcionalna napajalni napetosti mostica, se vpliv napajanja izni¢i [62]. S tem izlo¢imo
eno od spremenljivk v sistemu in koné¢ni rezultat je lahko to¢nejsi senzor z manj kom-
ponentami.

Poleg opisanega je zelo koristno, da so napajanja posameznih senzorskih kanalov
locena in neodvisna. To pride v postev, ¢e odpove eden od senzorjev in ima npr.
kratko sklenjene napajalne sponke. V primeru, da je v uporabi ve¢ senzorjev tlaka
na enem napajanju, bi vsi izgubili napajanje in bi zaradi enega pokvarjenega senzorja
odpovedal zajem tla¢nih signalov na vseh kanalih.

Ta del sem jaz izvedel tako, da sem uporabil po en operacijski ojacevalnik za napa-
janje vsakega senzorja. Pomembno pri tem je to, da ima operacijski ojacevalnik ¢im
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manjSo porabo, saj s tem ne vnasamo dodatnih izgub v sistem. Poleg tega je dobro, da
ima tak napajalni element tudi stikalo, ki odvzame napajanje, podobno kot sem opisal
v prej$njem razdelku.

3.3 Kapacitivni senzor majhne porabe za invazivno merjenje
krvnega tlaka

Kapacitivni senzor tlaka, narejen v tehnologiji LTCC, deluje na principu spremembe
geometrije kondenzatorja, ki ga tvorita dve plos¢i. Ena je fiksna in ni pod vplivom
tlaka, druga pa je tanka membrana, ki se pod vplivom tlaka upogne. Z upogibom se
zmanjSa zracna reza med plos¢ama kondenzatorja in kapacitivnost naraste [63].

Poraba samega kapacitivnega senzorja je zanemarljiva, saj ve¢ino potrosi vezje za
merjenje kapacitivnosti [64], [65]. Ponavadi se uporablja vezja na osnovi sigma-delta
pretvornikov, ki direktno pretvarjajo kapacitivnost v digitalni izhodni signal. Poleg
pretvorbe kapacitivnosti je potrebno poskrbeti tudi za temperaturno kompenzacijo,
kalibracijo in tudi linearizacijo odziva takega senzorja [66].

3.3.1 Vezja za obdelavo signalov kapacitivnih senzorjev tlaka

Nekaj najbolj reprezentativnih predstavnikov druzine vezij za obdelavo signalov kapa-
citivnih senzorjev tlaka je nastetih v tabeli 3.2. Nekateri so razvojni projekti na tem
podrocju [67]-[70], ostali pa so na voljo kot komercialno dostopni izdelki [71]-[74].

Tabela 3.2: Pregled vezij za obdelavo signalov kapacitivnih senzorjev. Kolone: ¢ tipi¢en napajalni
tok, Ucc tipi¢na napajalna napetost, P = IccUcc, tp Cas pretvorbe posameznega odditka, Np,
lo¢ljivost pretvorbe pri hitrosti i in Ep = Ijv—'f’ nominalna energija za digitalizacijo enega bita.

Icc  Ucc P tp Np Ep

Ref. (nA) (V) (W) (ms) (b) (nJ b1 Status
[67] 289 3 86.7 2 8 21.7 Vv razvoju
[68] 14 2 28 0.1 12 0.2 Vv razvoju
[69] 0.8 1 0.8 1 8 0.1 Vv razvoju
[70] 18 3 54 0.04 9.3 0.2 vV razvoju
MAS6510 [71] 1.9 1.8 3.42 5.8 24 0.8 se prodaja
ZSSC3122 [72] 60 1.8 108 0.7 8 9.5 se prodaja
AD7745 [73] 700 2.7 1890 11.1 24 874.1 se prodaja
ADT747 [75] 700 2.7 1890 222 24 1748.3 se prodaja
PCap02A [74] 84 1.8 151.2 1 17 8.9 se prodaja

3.3.2 Kapacitivni senzor za invazivno merjenje krvnega tlaka

Od vseh namenskih vezij za pretvorbo signalov iz kapacitivnega senzorja tlaka sem si
izbral ZSSC3122 [72|. Kljub temu, da MAS6510 [71] porabi manj energije za konverzijo,
pa zal ni dobavljiv. Struktura senzorja na osnovi ZSSC3122 [72] je realizirana na
enem integriranem vezju, ki je primerno za vgradnjo direktno na substrat kerami¢nega
senzorja tlaka. Tako vezje sem uporabil tudi za preliminarna preizkusanja kapacitivnih
senzorjev, ki so bili izdelani na odseku za keramiko K5 Instituta » Jozef Stefan« [76].
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3.4 Optimizacija parametrov zajema

Senzor tlaka ni edini potrosnik energije pri merjenju in obdelavi krvnega tlaka. Signal iz
senzorja je potrebno ojacati in digitalizirati. Frekvenca in amplituda vhodnega signala
predstavljata merodajni podatek, na osnovi katerega se potem dolo¢ajo postopki in
proces obravnave pacienta. Signal je ve¢inoma periodi¢en in se po obliki ne spreminja
veliko od periode do periode. Digitaliziranje signala na strani pacienta je narejeno v
enakomernih ¢asovnih presledkih, ki omogoc¢ajo verno rekonstrukcijo in prikaz krivulje
krvnega tlaka na strani monitorja. Seveda pa ni receno, da je potrebno ves ¢as vzor¢iti
s kar najvecjo hitrostjo. Vsaka pretvorba z AD pretvornikom zahteva neko koli¢ino
energije, da se izvede do konca. Pri tem morata biti tudi senzor in ojacevalnik vkljucena
vsaj za Cas pretvorbe. Ker ima lahko sam senzor tudi nezanemarljiv mrtvi ¢as ob
vklopu, je aktivni interval Se daljsi. Ta mrtvi ¢as omejuje najkrajsi interval, ko je senzor
priklju¢en na napajanje in trosi energijo. Ob vklopu mora biti senzor aktiven vsaj
toliko ¢asa, da se signal na njegovem izhodu stabilizira. Posledi¢no tega prehodnega
pojava ob vklopu ne moremo skrajSati brez vpliva na tocnost pretvorbe. Zaradi tega
lahko privar¢ujemo pri pretvorbi le na racun redkejSega vzorcenja s podaljSevanjem
¢asa med posameznimi vzorci. Smiselno je torej analizirati vhodni signal do te mere,
da bi tako poznavanje lahko omogocilo podaljSsanje intervala med posameznimi vzorci
digitaliziranega signala. Pri tem pa redkejSe vzorc¢enje ne sme vplivati na kvaliteto
obdelanega signala.

Ce na strani senzorja ne moremo skrajSati minimalnega ¢asa, ko mora biti senzor
aktiven, pa to lahko storimo v AD pretvorniku. Poleg hitrosti zajema lahko privar-
¢ujemo tudi z nizanjem locljivosti AD pretvorbe. Manj bitov locljivosti pomeni manj
Casa za eno pretvorbo vhodnega signala. Tudi tu velja absolutna omejitev, da s tem
ne smemo vplivati na kvaliteto signala.

Hitrost zajema je povezana s spektralno Sirino, ki jo Zelimo prenasati. Po Shannono-
vem teoremu moramo signal vzorciti z dvakratnikom najvisje frekvence, ki je prisotna
v vhodnem signalu. V spektru signala, ki ponazarja krvni tlak, seveda ne moremo
omejiti najvisje frekvence.

3.4.1 Lastna frekvenca sistema in resonanca

Merilni sistem za invazivno merjenje krvnega tlaka ima lastno resonancno frekvenco. V
literaturi zasledimo, da je zgornja meja v frekvenénem spektru postavljena okrog 40Hz
[77]. Sama kanila in hidravli¢na povezava med Zilo in senzorjem tlaka predstavljata v
signalni verigi dusenje v obliki nizkoprepustnega filtra.

3.4.2 Spektralna analiza

Poznamo dve metodi spektralne analize ¢asovno spremenljivega signala: parametri¢no
in neparametri¢cno. Najpogosteje uporabljene neparametri¢cne metode slonijo na dis-
kretni fourierjevi analizi (DFT). Ve¢ina algoritmov uporablja u¢inkovito metodo hitre
DFT (ang. Fast Fourier Transormation - FFT). Parametricne metode pa po drugi
strani poskuSanjo modelirati signal z linearnim sistemom, ponavadi s pomocjo avto-
regresivnega frekvencnega odziva. Na tem mestu sem se omejil le na neparametri¢ne
metode, bolj natan¢no le na FFT analizo, ki je primernejsa, kadar imamo na voljo
dovolj od¢itkov znotraj ene periode vhodnega signala [78].

Za dolocitev zgornje frekvenéne meje vzorcenja nas zanima le nastanek spektralnih
komponent na zgornji strani spektra. Visje frekvenéne komponente v signalu krvnega
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tlaka nastanejo zaradi respiratornih vplivov na gradiente krvnega tlaka. Vpliva tudi
velikost in funkcija velikih srénih in torakalnih Zil ter iztisni volumen srca [79].

3.4.2.1 Fourierjeva transformacija

Napetost na izhodu senzorja tlaka lahko zapiSemo kot ¢asovno funkcijo u,(t). Fourier-
jeva transformacija tega signala je:

Flu) = / "y (B)ezmtdy (3.1)

—0o0

ali v diskretni obliki za realni sistem:

=
—i2Tux
Fp(u) = N up(z)e” N (3.2)
=0
kjer jew = 0,1,2,..., N —1. Seveda je tak izracun zelo neprakticen, saj zahteva N?

operacij. Zaradi tega se uporablja metoda FF'T, ki Stevilo zahtevanih operacij zmanjsa
na N log, N. Ce rezultat izracuna prikazemo v odvisnosti od frekvence, to predstavlja
spekter vhodnega signala.

3.4.2.2 Ocena zadovoljive vzoréne frekvence

Ce predstavlja funkcija up(t) dejanski signal iz senzorja tlaka in je njegova diskretna
Fourierjeva transformacija Fip(u) (en. 3.2), lahko naredimo inverzno Fourierjevo trans-
formacijo. Dobljeni rezultat primerjamo in lahko doloc¢imo efektivno vrednost pogreska.
To je lahko merilo kvalitete signala, ki ga Zelimo digitalizirati in prenesti preko brez-
Zi¢ne povezave. Da pa pridemo do tega rezultata, je potrebno nekaj ¢asa signal vzorciti
s hitrejsim vzorcenjem, kot je nujno potrebno za zastavljeni ciljni pogresek. Prihranek
zaradi pocasnejSega vzorc¢enja pridelamo, ko ve¢ ne vzor¢imo z najvisjo frekvenco. Ob-
¢asno vzorcenje z visjo frekvenco izvedemo le, da ugotovimo, ali izbrana nizja frekvenca
vzorcenja Se zadostuje kriteriju minimalnega pogreska. Postopek te analize pa mora
biti ¢imbolj varc¢en, da ne potrosimo privarcevane energije s tako analizo. Zaradi tega
mora biti FFT algoritem realiziran ¢imbolj var¢no, lahko tudi na racun daljse kode.

3.4.2.3 Realizacija v mikrokontrolerju

Za potrebe testiranja sem pripravil dve razli¢ni verziji testnega programa. Prva upora-
blja vnaprej pripravljeno knjiznico za digitalno obdelavo signalov, druga pa je pisana
v asemblerju in je optimirana na hitrost izvajanja. Obe verziji sem primerjal na dveh
razli¢nih platformah, in sicer na ARM Cortex M3 in ARM Cortex M4F. Slednji ima
dodatni modul za matemati¢ne operacije. Rezultati preizkusa so prikazani na koncu
tega poglavja.

3.4.3 Lodljivost pretvorbe

Zadovoljiva locljivost pretvorbe je odvisna od zahtevane locljivosti sistema in od tega,
kako Zelimo prenesene podatke predstaviti. Ce prikazujemo le sistoli¢ni in diastoli¢ni
krvni tlak, je skoraj nesmiselno uporabljati kakrsnekoli decimalke. V primeru, da gre
za posebne diagnosticne metode, kjer se opazuje majhne fluktuacije vrsnih vrednosti
znotraj tlacne krivulje, pa lahko postane pomembna tudi kaksna decimalka. Vsekakor
pretiravati nima smisla, saj je ze to¢nost tla¢nih senzorjev omejena in relativno Siroka
(tabela 3.1). Seveda pa ima tudi netocen senzor lahko veliko lo¢ljivost. Racunati
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moramo tudi na take vrste meritev in diagnosticnih metod, kjer se opazuje le majhen
trend in ne absolutnih vrednosti.

Ce si omejimo lo¢ljivost na 0,1 mmHg in je najvecji izmerjeni tlak 300 mmHg, naj-
vecdji ekvivalentni nicelni tlak pa 50 mmHg, lahko zakljuc¢imo, da je potrebna lo¢ljivost
sistema Np delcev ali Ng bitov:

N = Pmaz + [Pofsmas| (3.3)
pT’CS
Np = [logy, Np] (3-4)

oo

in p,.s najmanjsa tlacna razlika, ki jo dolo¢a en delec AD pretvornika.

Z nizanjem locljivosti nizamo porabo na strani AD pretvornika, pri shranjevanju in
obdelavi v mikrokontrolerju pa se moramo drzati ustaljenih podatkovnih tipov dolzine
8, 16 ali 32 bitov. Osnovne operacije v 32 bitnem ARM Cortex M3 jedru potekajo v
32 bitni Sirini, tako da je poraba energije na strani obdelave digitaliziranega signala
enaka ne glede na to, ali obdelujemo 16, 14 ali 12 bitne od¢itke iz AD pretvornika.

3.4.4 Optimizacijska zanka

Poraba energije pri vzorcéenju, obdelavi in prenosu signala iz senzorja tlaka je odvisna od
frekvence vzorcenja. Prehitro vzorcenje predstavlja nepotrebno potrato pri zajemanju,
obdelavi, shranjevanju in prenosu od¢itkov. Po drugi strani pa smo ugotovili, da je za
ugotavljanje primernosti znizane vzorcne frekvence potrebno vzorciti dolo¢en ¢as na
vi§ji frekvenci. Optimizacijska zanka vsebuje torej kratke casovne intervale trajanja
ty z vi§jo vzoréno frekvenco fy in vi§jo porabo energije pri visji moc¢i Py, ter daljse
casovne intervale v trajanju ty z nizjo vzorcéno frekvenco fyn in nizjo porabo energije
pri manjsi moci Py.
Porabljena energija pri nizji vzoréni frekvenci je

En = Pyty (3.5)
in pri visji vzoréni frekvenci:
Ey = Pyty (3.6)
Povpre¢na mo¢, ki jo porabimo za oba rezima delovanja, je
By + Ey
=" 3.7
R (3.7)

Prihranek mod¢i je razlika med povpreéno mocjo, ¢e bi ves ¢as vzor¢ili pri visji
frekvenci, in mocjo, ki jo porabimo pri nizji vzorc¢ni frekvenci:
Ey — Ey

pg="Y_""N_p 3.8
S tv+tn FFT ( )

pri Cemer je Pppp potrebna povprecna moc, ki jo potrebujemo za FFT analizo.

Pri optimizaciji stremimo k temu, da je prihranek Pg ¢im visji. Pri tem ne moremo
veliko vplivati na Ey in ty, lahko pa ¢im bolj podaljsamo ¢y in ¢im bolj znizamo
En. Dolg ty pomeni, da preverjamo ustreznost vzorcenja zelo poredko. Pri vsakem
preverjanju porabimo tudi nekaj energije za izracun. Paziti je potrebno, da sam cikel
optimizacije ne porabi ve¢, kot prihrani. Upravicenost take optimizacije sem tudi
prakticno preveril, rezultati pa so predstavljeni v nadaljevanju.
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3.5 Vzorci testnih signalov

Glede na to, da sem imel na voljo veliko koli¢ino zajetih od¢itkov iz klini¢nega te-
stiranja, sem s pomocjo teh vzorcev naredil spektralno analizo. Take analize se sicer
uporabljajo tudi v diagnosti¢ne namene. Moj namen pa je bil zgolj poiskati prakti¢no
zgornjo frekvencno mejo, ki bi zadovoljila Se sprejemljiv zajem (in brezziéni prenos)
signala krvnega tlaka. Iz procesa klini¢nega preizkuSanja sistema za brezzi¢ni prenos
signalov sem analiziral ¢asovne krivulje krvnega tlaka. Celotna zbirka signalov je zaje-
mala signale, ki so bili posneti v obdobju od 12 do 48 ur pri desetih razli¢nih pacientih.
Ve¢ podrobnosti o samem klini¢nem preizkusanju je sicer podanih v poro¢ilu [19].
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Slika 3.2: Casovni potek signala iz vzorca p-8: Prikazanih je le prvih 5000 vzorcev, kar predstavlja 25
sekund. Celoten zapis je dolg 24 ur (levo). Na desni je hitra Fourierjeva transformacija tega signala.

Spekter signala, prikazan na sliki 3.2 (levo), ima izrazite komponente pri frekvencah,
ki se ujemajo z osnovno frekvenco srénega utripa, in pri frekvencah vigjih harmonikov
te osnovne frekvence. Signal v frekvenénem prostoru je prikazan na desni strani slike
3.2.

3.6 Analiza porabe energije

Pri analizi porabe sem preveril dejansko porabo energije za vsak sklop posebej. Na sliki
3.1 je prikazan osnovni princip vezja za en kanal. Na vhodu je referen¢na napetost, iz
katere se napaja tudi AD pretvornik v mikrokontrolerju. Ta referen¢na napetost preko
enega napetostnega sledilnika (A1) napaja mosti¢. Ojacanje Al je enako A; = 1. Za
vklop in izklop napajanja skrbi tudi ta isti ojacevalnik Al, ki ima dodaten vhod za
vklop in izklop. Izhodna diferencialna napetost senzorskega mosti¢a je speljana na
instrumentacijski ojacevalnik A2. Ta ima ojacanje A; in izhodno napetost, dvignjeno
za vrednost Uyy.

Z meritvami sem ugotovil, koliko prispeva posamezni ¢len v celotni verigi k skupni
porabi energije. V nadaljevanju sem preveril Se porabo dveh implementacij FFT ana-
lize. Obe analizi sta dobra osnova za snovanje kon¢ne izvedbe prototipa in izhodisce
za kodiranje energijsko ¢im bolj uc¢inkovitega algoritma.

3.6.1 Poraba analognega dela

Pod analogni del spada napajanje mostic¢a in izhodni instrumentacijski ojacevalnik.
Vir referen¢ne napetosti se uporablja tudi v drugih delih vezja in ni zajet v to analizo.
Ta je natan¢neje obdelan v poglavju o napajanju elektronike.
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Na sliki 3.3 je podrobnejsa shema prikljucitve enega senzorskega mostica. Za Stiri
kanale sta ponovljena ojacevalnika Al in A2. Generator ni¢elne napetosti A3 pa je
skupen za vse kanale.

Uref
A2
} | Zajem —¥| Buffer
A
Y
Timer|€——FFT
Elektronika Algoritem v mikrokontrolerju

Slika 3.3: Blo¢na shema priklopa enega kanala za merjenje krvnega tlaka. Referen¢na napetost je
deljena v razmerju Rg;/Rg2, mosti¢ ima mosti¢no upornost Ry.

Poleg porabe sem izmeril tudi ¢ase vklopa posameznih komponent. Ta cas je po-
memben v primeru, da je var¢evanje z energijo dosezeno z zelo hitrim vklapljanjem in
izklapljanjem posameznih delov vezja. Od takega dinami¢nega krmiljenja ne more biti
veliko koristi, ¢e so vklopi predolgi, ali pa, ¢e pri vklopih nastanejo preveliki prenihaji
porabe.

3.6.1.1 Napajalna veja

Za vklop napajanja mostic¢a sem uporabil operacijski ojacevalnik TLV2760IDBVT, ki
ima tudi vhod za vklop in zelo majhno lastno porabo. V ¢asu, ko mosti¢ ni napajan,
je delovanje ojacevalnika onemogoceno s pomocjo tega signala.

Ce zelimo z izklapljanjem kaj privaréevati, mora biti poraba energije, ki jo porabimo
s preklapljanjem, manjsa od energije, ki bi jo porabili v primeru, da je vezje ves cas
vklopljeno. Na sliki 3.4 je posnetek razmer ob vklopu pri delovnih pogojih: Upp =2,7
V, UVH :2,5 V, AU :1, UDD :2,7 V in UIZH 22,5 V.

Iz rezultatov meritev, prikazanih v diagramu na sliki 3.4, lahko zaklju¢imo, da je za
prehodni pojav napajanja ob vklopu potrebnih 15 us casa.

Na sliki 3.4 desno je prikazana poraba TLV2760IDBVT v odvisnosti od napajalne
napetosti.

3.6.1.2 Generator ni¢elne napetosti

Generator nic¢elne napetosti poskrbi za dvig izhodne napetosti za Uprg, ko je na vhodu
instrumentacijskega ojacevalnika napetost ni¢. To je potrebno, ker senzor tlaka lahko
meri tudi negativni tlak ali pa ima sam tako veliko ni¢elno napetost, da bi prisel
instrumentacijski ojacevalnik v nasicenje.

Referen¢na napetost za generator na sliki 3.5 je kar ista kot za vse ostale sklope.
Uporovni delilnik najprej zniza referencno napetost Uggr na Uppg. Zaradi majhne
porabe morajo biti upori delilnika ¢im visji. Za deljenje Ugrpr=2,5 V na Upps=1V je
priporocljivo vzeti vsaj 250 k2 in 1 MQ. V tem primeru je poraba delilnika 2 pA.

Zaradi visoke upornosti delilnika sledi Se napetostni sledilnik, ki poskrbi, da ostane
Uors nespremenjena, ne glede na breme. Operacijski ojacevalnik je enak kot v napa-
jalni veji, zaradi tega nisem dodatno meril porabe in vklopnih casov.
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Slika 3.4: Poraba TLV2760IDBVT ob vklopu napajalne napetosti (levo, pri pogojih: Upp =2,7 V,
Uvg =25V, Ay =1, Urzg =2,5 Vin I;zy =0) in v odvisnosti od napajalne napetosti (desno, pri
pOngihZ UVH :2,5 V, AU =1 1in IIZH :O>
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Slika 3.5: Generator ni¢elne napetosti. Delilnik R; : Ry zniza napetost.

3.6.1.3 Instrumentacijski ojacevalnik
Instrumentacijski ojacevalnik je klju¢ni element v verigi pretvorbe signalov krvnega
tlaka. S stalis¢a porabe je pomembno obratovanje pri ¢im nizjem toku in v primeru

periodi¢nega preklapljanja tudi ¢im hitrejsi ¢as vklopa. 3.6

+Ug

220k

220k

Slika 3.6: Merilna shema vezja za merjenje porabe AD8235. Referen¢na napetost ojacevalnika je bila
nastavljena na 0V, na izhodu ni bilo bremena.
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3.6.1.3.1 Vklopni ¢as Vklopni ¢as instrumentacijskega ojacevalnika sem meril na po-
doben nacin kot vklopni ¢as pri napajalnem vezju za senzorski mosti¢. Na vhodu
ojacCevalnika sem imel referen¢no napetost in opazoval izhodno napetost, kdaj doseze
99,9 % konéne vrednosti glede na izbrano ojacanje. Meritev sem ponovil pri razli¢nih
ojacanjih. Rezultati so prikazani v grafu na sliki 3.7. Prehodni pojav pri vklopu vezja je
obcutno daljsi od vklopnega casa napajalnega TLV2760. Pri¢cakovano ojacanje instru-
mentacijskega ojacevalnika je okrog 70, kar pomeni zakasnitve okrog 500 us. Varcevanje

10000

1000 *

Vklopni ¢as (us)

100

1 10 100 1000
Ojacanje (V/V)

Slika 3.7: Rezultati meritev vklopnega casa AD8235. Cas vklopa se steje, ko signal doseze 99,9 %
konéne vrednosti.

z ugasanjem posameznih komponent je smotrno, kadar prinese ve¢ prihranka, kot ce
bi bile komponente ves ¢as aktivne. 7 meritvami sem ugotovil, da pri vklopu instru-
mentacijskega ojacevalnika napajalni tok nima opaznih prenihajev. Posledica tega je,
da je izracun smotrnosti dinamic¢nega preklapljanja sila preprost, saj lahko vzamemo
kar ¢asovno povprecje porabe v primeru vklapljanja in izklapljanja in ga primerjamo s
povprecno porabo v aktivnem stanju. Druga poenostavitev pri izbiri nacina napajanja
vezja izhaja iz same zakasnitve pri vklopu. Ce za vklop vezja pri ojacanju 70 potre-
bujemo 500 us, bomo priceli varéevati pri porabi, ¢e bo ¢as med vzorci daljsi od 500
us. Dejansko je ta ¢as malenkost daljsi, saj je po ustalitvi izhodne napetosti potrebno
narediti Se pretvorbo z AD pretvornikom in ves ta Cas mora biti izhodna napetost
instrumentacijskega ojacevalnika stabilna. Ta ¢as je v primeru uporabe internega AD
pretvornika v mikrokontrolerju v rangu 1 us, kar lahko zanemarimo.

Konc¢ni zakljucek je torej, da za vzorcenje, ki je daljse od 500us, lahko uporabimo
dinami¢ni na¢in napajanja instrumentacijskega ojacevalnika.

3.6.1.3.2 Poraba Porabo instrumentacijskega ojacevalnika sem meril na enem kanalu
s prekinjeno napajalno vejo. Izmerjen napajalni tok je prikazan na sliki 3.8.

3.6.1.4 AD pretvornik

Na sliki 3.9 je prikazan profil porabe toka pri eni pretvorbi z internim AD pretvornikom.
Napajalna napetost mikrokontrolerja je bila 2,7V, AD pretvornik je imel takt 12kHz,
hitrost vzorcenja pa je bila 500 vzorcev na sekundo.
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Slika 3.8: Rezultat merjenja porabe AD8235 v odvisnosti od napajalne napetosti.
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Slika 3.9: Rezultat merjenja porabe internega AD pretvornika v mikrokontrolerju. Za nastavitve glej
tekst.

3.6.2 Poraba energije za izracun FFT

Koliko energije porabi izracun FFT, sem dolocal na dveh vrstah kode. V kodi sta
bila dva primera. Prvi je bil iz DSP knjiznice, ki je del CMSIS paketa za mikro-
kontrolerje s Cortex-M4 jedrom [80] in matemati¢nim koprocesorjem. Uporabil sem
funkcijo arm_cfft_£32() [81]. Drug primer je bil napisan v asemblerju z naborom za
Cortex-M4 [82]. Obe implementaciji kode sem izvajal eno za drugo in pri tem meril
porabo (slika 3.10). V obeh primerih sem uporabil zajet signal dolzine 2048 vzorcev.
Poraba ene in druge implementacije ni najbolj enakovredna primerjava, saj ena upora-
blja realna stevila, druga pa celostevilsko aritmetiko. Kljub temu pa je primerjava na
mestu, saj prikaze razliko med enim in drugim pristopom. Iz diagrama lahko vidimo,
da je kljub uporabi realnih stevil potrebna energija manjsa kot v primeru uporabe celih
stevil. Moja implementacija v asemblerju tudi ni ravno optimirana, tako da bi se z
dodatno analizo kode verjetno dalo Se kje privarcevati kaksen cikel v zanki. Gotovo pa
se pozna uporaba razsirjenega nabora Cortex-M4, npr instrukeij rbit, mls in podobno,
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ki se v tem jedru izvedejo v enem ciklu.
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Slika 3.10: Rezultat merjenja porabe dveh implementacij FFT. Prvi cikel uporablja celostevilsko
aritmetiko v Cortex-M4 jedru, drugi pa realna Stevila in razsirjen nabor M4F.

Energija, ki je potrebna za izracun FFT dolzine 2048 vzorcev v prvem primeru
(koda v assemblerju, celostevilska aritmetika), je 5,8 uJ, v drugem primeru (koda iz
CMSIS-DSP knjiznice, realna tevila) pa 0,81 puJ.

3.7 Dosezen rezultat

Pri preizkusanju senzorja tlaka s kapacitivnim senzorjem sem prisel do spoznanja, ki
me je odvrnilo od nadaljnjega raziskovanja v smeri uporabe kapacitivnih senzorjev za
merjenje krvnega tlaka. Vpliv medija, v mojem konkretnem primeru slane vode, je
tako velik, da postane kapacitivni senzor neuporaben. Kljub dobrim obetom zaradi
zelo nizke porabe (tabela 3.2) pa je ta vpliv medija prevelik. Tezave zaradi teh parazi-
tnih vplivov ne odtehtajo prednosti manjse porabe. Zato sem se odlocil, da v prototip
vgradim le vezje za napajanje in zajem piezouporovnih senzorjev. Prikazana optimiza-
cija zajema s pomocjo FFT analize pomeni prednost pri var¢evanju z energijo v primeru
izbire sodobnih mikrokontrolerjev. Predvsem Cortex-M4 z matemati¢nim koprocesor-
jem je dovolj hiter, da se lahko kosa z namenskimi procesorji za digitalno obdelavo
signalov. Pri tem lahko ohranimo relativno nizek nivo porabe energije. Ze majhen
delez prihranka pri pretvorbi in prenosu enega odc¢itka krvnega tlaka lahko pomeni
veliko izboljsavo, saj je tlak potrebno meriti, zajemati, obdelovati in brezzi¢no prena-
Sati ves ¢as uporabe merilnega sistema. V kon¢ni implementaciji celotnega sistema je
mozno uporabiti iste kanale, kot se uporabljajo za tlak, tudi za merjenje temperature.
V primeru, da niso vsi kanali zasedeni s senzorji tlaka, ni potrebno dodajati nobene
druge elektronike za zajem signalov iz temperaturnih senzorjev. S tem celoten sistem
Se pridobi, tako na miniaturizaciji kot pri zmanjSani porabi.

Prikazan prototip sistema za zajem in obdelavo tla¢nih signalov je izkazal uporab-
nost v ve¢ parametrih, ki so pomembni za zmanjSevanje skupne porabe energije. Senzor
tlaka mora imeti v energijsko var¢nem sistemu ¢im visjo mosti¢no upornost. V samem
vezju za zajem signalov in preklop napajanja senzorskega mosti¢a so pomembni hitri
preklopni ¢asi in ¢im hitrejSa stabilizacija. Ugotovil sem, da je v konkretnem primeru
vsota zakasnitve vklopa in Casa stabilizacije Se vedno za razred krajsa od casa med
dvema zaporednima vzorc¢enjma. To velja za ojacanja sistema okrog 100 in za napa-
jalne napetosti okrog 1,2 V. Povprecni mrtvi ¢asi v tem primeru so v rangu lms, pri
vzorcenju s 100 od¢itki pa je na razpolago 10 ms casa. To pomeni v idealnem primeru
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nekaj manj kot 90 % prihranka na energiji, ¢e sistem med posameznimi od¢itki uga-
Samo. Z meritvami na prototipu se je izkazalo, da je meja, pri kateri se splaca ugaSati
vezje za zajem med posameznimi od¢itki, nekje pri 500 ps. Ce je ¢as med dvema vzor-
cema daljsi od te meje, potem Ze varcujemo v primerjavi s stalno vklju¢enim vezjem.
Se dodaten prihranek dosezemo z uporabo opisane frekven¢ne analize, s katero lahko
podaljSsamo cas med dvema odc¢itkoma in s tem zmanjSamo povpre¢no porabo zaradi
daljsih obdobij neaktivnosti. Iz meritev ugotovljena energija, ki je potrebna za eno
FFT pretvorbo, znasa 0,81 uJ, pri eni pretvorbi pa se porabi okrog 90 nJ energije. Ce
s FFT metodo podaljSsamo ¢as med od¢itki za 10 %, bo po 90 pretvorbah vhodnega
signala Ze pokrita vsa energija, ki smo jo porabili za analizo. Pri 100 od¢itkih na se-
kundo to pomeni, da bo ucinek varcevanja zaradi optimizacije opazen Ze po priblizno
eni sekundi delovanja, seveda pod opisanimi pogoji. Pricakovani ucinki varcevanja so
visji, kar se je izkazalo tudi v postopku preizkuSanja z realnimi vzorénimi signali.

Opisane metode varcevanja z energijo pri obdelavi signalov senzorjev tlaka obetajo
prihranke pri porabi, ki so na daljsi rok proporcionalni podaljSanju ¢asa med odcitki.
Ker je prilagajanje sprotno, je tudi prihranek energije zagotovljen, saj s tako metodo
vedno nizamo hitrost zajema signala do te mere, da Se pokrijemo zahtevano tocnost
prenesenega signala. Kje je ta meja, pa sproti ugotavljamo in prilagajamo hitrost
zajema. Primerljive resitve ne posegajo na podroc¢je samega zajema, ampak si "pri-
voscijo"najhitrejsi zajem pri najvecji lo¢ljivosti, pa potem obdelajo signal tako, da je
kar najbolj kompakten [83]-[85]. Tu pa s prikazano metodo vplivam Ze na sam zajem
signala in var¢ujem z energijo v celotni verigi obdelave signala. Prednost opisane me-
tode, da tudi v primeru, ko je vhodni signal tak, da ne omogoca var¢nejsega zajema,
Se vedno lahko vzor¢imo s polno porabo. Karkoli pa vmes privarcujemo, predstavlja
Cisti prihranek pri porabi. Ta se v celoti pozna tudi pri prenosu podatkov preko brez-
zicnega vmesnika, saj je z nizjo hitrostjo vzorcenja tudi koli¢ina podatkov za prenos
manjSa. Ce to ni dovolj, pa lahko uporabimo Se katero od poznanih metod kompresije
toka podatkov. Pri tem pa bomo spet na boljSem, saj je zaradi optimizacije pri viru
(zajemanju) podatkov teh manj in tako je tudi za kompresijo potrebno manj energije.

Prikazana metoda optimalno deluje v zaprti zanki. V praksi to pomeni, da bo
potrebno Se raziskati nacine, kako tako regulacijo realizirati z eno od zaprto zanc¢nih
metod. Pokazal in dokazal sem, da je na opisani nac¢in mozno varcevati, za dejan-
sko implementacijo pa bo potrebno raziskati Se na kakSen nacin je najbolj optimalno
vplivati na parametre zajema. Vsekakor pa ne smemo pozabiti, da s takim spreminja-
njem parametrov zajema nikakor ne vplivamo na kvaliteto obdelanega biomedicinskega
signala. Bodoc¢e metode regulacije bo potrebno tudi verificirati.
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Poglavje 4
Obdelava bioelektri¢nih signalov

Merjenje srénega utripa in na splosno delovanje srca lahko obravnavamo po princi-
pih merjenja bioelektri¢nih signalov. V to skupino spadajo vsi elektri¢ni signali, ki
nastanejo zaradi aktivnosti celic v ¢loveskem telesu.

Na elektricnem nivoju ¢lovesko telo deluje kot skupek majhnih, prostorsko razpore-
jenih volumskih komponent, ki imajo vsaka svoje elektri¢ne lastnosti. Glavne sestavine
te po prostoru razporejene mesanice, kot npr. vodo, ione soli in organske kemikalije,
lahko obravnavamo z zakonitostmi, ki veljajo za elektri¢na vezja. Elektricni model
telesa lahko modeliramo s pomocjo osnovnih gradnikov elektri¢nih vezij. Simulacij-
ski modeli obstajajo za organe in vecje sklope, npr. misice in skelet [86], pa tudi na
mikroskopskem nivoju, npr. model nevronov [87] ali elektri¢no modeliranje in analiza
peptidne celicne membrane [88]. Vsak organ, ki je sestavljen iz razli¢nih vrst tkiv in
celic, se obnasa kot volumski prevodnik s prostorsko razporejenim elektri¢nim poljem
in nehomogeno impedanco. Celice, ki predstavljajo osnovne gradnike tkiv in organov,
si delijo eno skupno lastnost. S stalis¢a analize na elektri¢nem nivoju imajo vse ce-
lice enako strukturo, stabilnejSo notranjost celice, ki jo od zunanjega, spremenljivega
medcelicnega prostora deli celicna membrana. Medceli¢ni prostor ve¢inoma zapolnjuje
medceli¢na tekoc¢ina [89).

Klini¢na diagnostika in merilne metode, kot npr. elektromiografija, elektrokardi-
ografija, elektroencefalografija in elektronevrografija, delujejo na principu zaznavanja
bioelektri¢nih signalov [90]-[95]. Prenos elektri¢nih signalov med celicami predstavlja
osnovni nac¢in sporocanja med celicami. Poznamo Se druge vrste medceli¢ne izmenjave
informacij, npr. kemicno. Potencialna razlika med notranjostjo in zunanjostjo celi¢ne
membrane je odvisna od razlike v elektricnem naboju in od koncentracije nabitih delcev
na obeh straneh membrane. Za nekatere celice je znacilno, da lahko generirajo elek-
tricne signale ali pa elektri¢ni signali vplivajo na delovanje celic. Te celice imenujemo
vzdrazne, ker so sposobne sproziti akcijski potencial [96]. Celice v tkivu sestavljajo
volumski prevodnik, ki obenem vsebuje tudi generatorje akcijskega potenciala. Kom-
pleksnost celotnega sistema je Se vecja, ker ima prostorska porazdelitev impedance
nelinearne lastnosti in se tudi s ¢asom spreminja [97]. Metode, kako interpretirati nek
proces znotraj takega volumskega prevodnika, so v domeni klini¢ne diagnostike [98]—
[103], ki deluje s pomocjo algoritmov, vgrajenih v klini¢ne monitorje za spremljanje
pacientov. Ena glavnih nalog pri snovanju brezzicnega vmesnika, ki nadomesti kable
od pacienta do teh monitorjev, je ta, da verno prenese vse informacije, ki jih ti si-
gnali nosijo, in pri tem ne vpliva na diagnosti¢ni izid v primerjavi s kabelsko povezavo.
Zaradi tega je izjemnega pomena, da se najprej seznanimo z vsemi lastnostmi virov
teh bioelektri¢nih signalov, saj je le tako mozno pravilno nac¢rtovati npr. dinami¢ni od-
ziv, dovoljene zakasnitve, amplitudni obseg in ostale karakteristike prenosnega sistema.
Obenem pa morajo biti vse te lastnosti sinhronizirane s ¢im manjso porabo energije.

Podrobno poznavanje signalov pri njihovem viru (akcijski potencial celic) ne zago-
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tavlja, da dobimo realno sliko elektri¢nega stanja nekega tkiva. V veéini primerov, kjer
zaznavamo bioelektriéne potenciale, imamo dostop in moznost priklopa elektrod le na
povrsini telesa. Od tod moramo zaznavati Sibke elektri¢ne signale, ki nastanejo globoko
v tkivu in prispejo na povrsje popaceni, oslabljeni, imajo superponirane motilne signale
z veliko Suma iz okolice. Kljub temu se v praksi izkaze, da take metode omogocajo
presenetljivo natancno diagnostiko [104]-[106].

4.1 Viri bioelektri¢nih signalov

Bioelektri¢ne signale praviloma merimo na povrsini telesa. PovrSinska razporeditev
potenciala na kozi je rezultat razporeditve elektri¢nih virov pod povrsino in volumske
strukture impedance. Vsaka vzdrazna celica predstavlja ¢asovno spremenljiv tokovni
vir znotraj opazovanega volumna. Podrobnejsi opis in teoreti¢no ozadje je opisano v vec
virih [107]-[109]. Prvi model in koncept Sirjenja bioelektri¢nih signalov skozi nelinearni
medij sta postavila Hodgkin in Huxley [110], ki sta razvila metodo za reSevanje sistema
diferencialnih enacb za izrac¢un tokov v celi¢cni membrani. Model je kasneje dozivel
izboljsave, ki bolj natancno opisujejo elektri¢ne zakonitosti celicne membrane [111].

Semipermeabilno celi¢no membrano debeline 5nm sestavlja bilipidna plast fosfolipi-
dov. Ti so s svojimi polarnimi hidrofilnimi glavami obrnjeni proti vodni raztopini na
vsaki strani membrane, s svojimi hidrofobnimi repki pa proti osrednjemu delu mem-
brane. V membrano so vklju¢ene membranske beljakovine (membranski receptorji,
ionski kanalcki, encimi). Glavna funkcija membrane je, da lo¢uje dve raztopini z raz-
licnima koncentracijama Na®™, KT, Cl~ in Ca™ ionov ter to razliko v koncentraciji
tudi vzdrzuje s transportom ionov v in iz celice [107]. Transport ionov preko celi¢ne
membrane poteka s pomocjo difuzije, s prenaSalci, z osmozo, prenos snovi pa z mem-
branskimi mesicki [108], [112].

Pregled najpogostejsih bioelektri¢nih generatorjev v telesu je zbran v tabeli 4.1.

Tabela 4.1: Bioelektri¢ni viri. Seznam je omejen na vire, ki jih najpogosteje merimo s pomocjo
neinvazivnih metod.

Vir signala Ref. Metoda  Razpon ampl. Frekvencni spekter
Srce [113] EKG 500uV—4 mV 0,01—250 Hz
Mozgani [114] EEG 10 uV—5 mV DC—150 Hz
Gastroint. trakt [115] EGG 10 pV—1 mV DC—1 Hz
Ziveni kondici [116] ENG 10 yV—3 mV DC—10 kHz
Skeletne misice [117] EMG 100 pV—5 mV DC—10 kHz
Nistagmus [118] ENG 10 uV—5 mV 0,1—30 Hz (pocasni)
DC—1 kHz (sakade)
Oko [119] EOG 400 yV—1mV ~ DC—100 Hz
MreZnica [120] ERG 10 uV—1 mV DC—100 Hz

4.2 Elektri¢éni kontakt s telesom

S pomocjo biopotencialnih senzorjev merimo elektri¢ne signale, ki jih generirajo celice.
Elektronsko vezje preko kontaktnih povrsin, ki so v direktnem stiku s kozo, te Sibke
napetostne signale ojaci in digitalizira. Osnovni gradniki za zajem takih napetosti so
ojacevalnik, AD pretvorniki in njihovi digitalni vmesniki. Dodane so lahko Se nekatere
bolj specificne funkcije, kot npr. tokovni vir za zaznavo kontakta s povrsino koze.
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Biopotencialni senzor z galvanskim stikom je sestavljen iz elektrod in elektronike
za obdelavo elektri¢nih signalov. Elektrode so postavljene na povrsino koze in so ve-
¢inoma za enkratno uporabo. Najpogosteje srecamo samolepilne elektrode, na katere
je naneSen elektrolit. Sama prevodna plast elektrode je lahko kovinska folija, prevodni
polimer ali prevodni kompozit. Od vira do mesta meritve je ponavadi veliko plasti
tkiva in dodatnih motilnih izvorov, ki vnaSajo motnje in vplivajo na merjenje izbra-
nega napetostnega vira. Od strukture plasti, njihovih lastnosti (predvsem impedance)
in karakteristik ostalih virov je odvisno, do kaksne mere bo popacen elektri¢ni signal
glede na obliko pri izvoru.

Redkeje uporabljeni pa so biopotencialni senzorji brez galvanskega stika. V literaturi
nisem zasledil takih brezkontaktnih senzorjev, pri katerih bi bil glavni poudarek na nizki
porabi.

4.2.1 Impedanca koze

Najvi§jo impedanco ima zgornja, roZevinasta plast povrhnjice [121]. Vse globlje plasti
imajo nizjo impedanco. Celotna struktura po plasteh razlicne impedance deluje kot
kondenzator, ki ima na povrsini koze eno elektrodo, v notranjosti drugo, vmes pa je
povrhnjica kot dielektrik. Vgrajene strukture (npr. lasje, dlake, folikli, Zleze z izvodili
ali nehomogenosti v plasteh) predstavljajo vzporedno vezane upornosti. Impedanca
koze je bila podrobno raziskana pod raznimi pogoji, npr. pri razlicnih frekvencah
[122], v zelo Sirokem frekvenénem spektru [123], pri razliénih amplitudah merilnih si-
gnalov|124], spremenljivih tokovnih pulzih [125] ali zgolj s konvencionalnimi metodami
merjenja volumske impedance [126].

4.2.2 Elektri¢éni stik s kozo

V ¢loveskem telesu stece tok zaradi transporta ionov. Na povrSini koze torej potre-
bujemo elektrodo, ki bo pretvorila tok ionov v tok elektronov, kar potem ojac¢imo v
izhodno napetost in lahko obdelujemo naprej. Med kozo in kovinsko elektrodo, ki je
povezana z vhodom v elektronsko vezje, postavimo elektrolit. Glavna naloga elektrode
na povrsini koze je, da ¢imbolj verno pretvori ionski transport zaradi fiziologkih pro-
cesov pod povrsino koze v tok elektronov [127]. Pri biopotencialnih meritvah lahko
dobra elektroda in/ali dobro poznavanje karakteristike elektrode pomeni toliko kot vsa
elektronika v nadaljevanju.

Zaradi svojega nizkega potenciala (220 mV [128]) so Ag/AgCl elektrode ene najbolj
popularnih pri meritvah biopotencalov, predvsem za EKG meritve. Druga prednost
takih elektrod je enostavna proizvodnja teh dveh materialov v velikih serijah, kar poceni
celoten izdelek za enkratno uporabo. Plast AgCl znizuje impedanco elektrode predvsem
v podrocju nizkih frekvenc, kjer se izvajata najpogostejsi EKG in EEG meritvi.

4.2.3 Nadomestno vezje elektrode

Elektrode za merjenje biopotencialov imajo nelinearno in frekvencéno odvisno karakte-
ristiko zaradi procesov na spoju med elektrolitom in kovinsko plastjo elektrode. Spoj
elektrolita in elektrode je podrobno raziskan. Pregled vseh pomembnejsih modelov je
zbran v literaturi [129]. Vsem modelom je skupno to, da spoj na povrsju elektrode locijo
na dve komponenti. Enosmerni potencial, ki je odvisen od izbire materialov, predsta-
vlja prvo komponento. Dinamic¢no polnjenje kapacitivnosti, ki jo ustvarja dvojna plast
elektrode, pa predstavlja drugo komponento [130].

Celotno nadomestno vezje kontaktne biopotencialne elektrode je prikazano na sliki
4.1. Impedanca tkiva je kompleksna in je odvisna od mnogih dejavnikov. Porozenela
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Slika 4.1: Nadomestno vezje kontaktne biopotencialne elektrode. Prikazana je tudi sestava koze in
strukture pod povrsjem.

plast koZe (stratum corneum) ustvari najvedji delez impedance med biopotencialnim
virom in elektrodo. V modelu na sliki 4.1 je ta del prikazan s Cgp. Ohmska upornost
ostalega dela v signalni verigi, ki je globlje v podkozju, predstavlja Rgp. Dvoslojni
spoj med elektrodo in elektrolitom predstavlja upornost in kapacitivnost Rpy in Cpy.
Slednji dve lastnosti elektrode sta moc¢no odvisni od geometrije in izbire materialov.
Iz prikazanega je razvidno, da je impedanca elektrode frekven¢no odvisna. Ce bi zZeleli
izvajati natancne meritve, lahko to predstavlja tezavo, saj kljub dobremu poznavanju
karakteristike same elektrode ostajajo Se drugi elementi v nadomestnem vezju, ki so
odvisni npr. od trenutne postavitve elektrode in stanja koze, na kar pa ne moremo
vplivati.

4.3 Obdelava bioelektri¢nih signalov z nizko porabo

ZmanjSanje porabe energije pri obdelavi bioelektri¢nih signalov lahko dosezemo z op-
timizacijo vezij, ki te signale obdelujejo. Prihranek lahko dosezemo z optimalnim sla-
bljenjem simetricne komponente vhodne napetosti, z ravno pravsnjim razmerjem med
signalom in Sumom ter z optimalnim dinami¢nim obsegom ojacevalnika. Vse te para-
metre lahko nastavljamo v okviru zmoznosti izbranega ojacevalnika.

Elektri¢ni signali, ki nastanejo zaradi ionske aktivnosti celic, se razprsijo po tkivu,
ki deluje kot volumski prevodnik. Nivoji elektri¢nih signalov, ki jih potem zaznamo
na povrsini koze, so v velikostnem razredu milivoltov. Tak signal je potrebno obdelati:
ojaciti, filtrirati in na koncu digitalizirati.

Ojacanje biopotencialnih elektri¢nih signalov predstavlja relativno zahtevno nalogo
predvsem zaradi velike enosmerne napetosti, na kateri je superponiran izmeni¢ni si-
gnal. Amplituda koristnega signala je nekaj velikostnih razredov nizja od enosmerne
komponente. Poleg tega je ¢lovesko telo dobra antena za vse motnje in Sume iz oko-
lice, ki se dodajo signalu na vhodu ojacevalnika. Osnovna shema vezave realiziranega
ojacCevalnika je prikazana na sliki 4.2.
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Slika 4.2: Ojacevalnik bioelektri¢nih signalov. Na vhodu je dodano tudi nadomestno vezje elektrode.

4.3.1 Slabljenje simetri¢ne napetosti

Slabljenje simetri¢ne napetosti je pomemben dejavnik, ki vpliva na kvaliteto obdelave
signala in ima velik vpliv na porabo. Doloc¢eno je z razmerjem med diferencialnim in
simetricnim ojaCanjem in pove, kako dobro ojacevalnik dusi napetost, ki je simetri¢na
na obeh sponkah na vhodu. Razmerje coltnega sistema je odvisno od CMRR samega
ojacevalnika in impedance vira napetosti, ki je vsota impedance tkiva in elektrode za
vsak priklju¢ek posebej in znasa (gl. sliko 4.2).

Zva = R+ Zgp + R, + Zpr, + Rs

R R 4.1

fep 4 Rpp + AL + Rs (4.1)
1+ jwRgpCEgp 1+ jwRprChr,

Za idealen sistem lahko poenostavimo C'M RR +— oo, kar pomeni, da je simetri¢no

ojacanje Ggops — 0. To bo seveda drzalo le v primeru, ko se obe elektrodi idealno

ujemata:

= Ry +

Zviat = Zva (4.2)
Realen CMRR je seveda manjsi od oo, rezultat pa je ojacana simetri¢na napetost,
ki se pojavi kot neZelena napetost v izhodnem signalu in posredno poveca porabo
verige zajema signala, saj moramo te nezelene komponente v izhodni napetosti nekako
zajeti, shraniti njihove karakteristike in porabiti dolo¢en ¢as pri obdelavi signala za
odstranitev. S tem pa seveda vplivamo na povec¢ano porabo obdelave senzorskega

signala.
Ucm

. =Gp———"7= 4.3
UTzhCM DEMRR (4.3)
Celotna izhodna napetost ojac¢evalnika s konénim CMRR in ojacanjem Z,; je:
Ucm ZAI
Wi,p, = Gp |up + ———— +u 1-— 4.4
4 DA CMRR M ( Zar + Ly — ZVH2>:| (44

V primeru, da so v vhodnem signalu prisotne simetri¢ne motnje in kadar se elektrode
opazno razlikujejo med sabo, je poleg koristnega signala v izhodni napetosti u;.;, Se ve-
liko drugih motenj. Zaradi tega je bolje, da so elektrode pravilno na¢rtovane, obdelava
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signalov pa izvedena na tak nacin, da se opisane parazitne napetosti pojavijo s takimi
amplitudami, ki so v kon¢nem signalu zanemarljive.

Pri velikih ojacanjih in velikih simetri¢nih napetostih lahko ojacevalnik pride v
nasicenje, sploh kadar imamo zaradi nizanja porabe dokaj nizko napajalno napetost.

Poleg odstranjevanja simetri¢ne napetosti z ojac¢evalnikom se lahko tega lotimo tudi
na bolj aktiven nac¢in. Skupno simetri¢no napetost lahko znizamo, ¢e postavimo sku-
pni, referenc¢ni potencial na povprecno vrednost ostalih elektrod. Povpreéno vrednost
dveh elektrod dobimo z delilnikom napetosti. Srednjo vrednost preko vmesnega na-
petostnega sledilnika pripeljemo na skupno elektrodo, kot je to prikazano na sliki 4.3.
Aktivno zmanjSevanje simetri¢ne napetosti opazno zniza tudi pojave, ki nastanejo za-

Slika 4.3: ZmanjSevanje simetri¢ne napetosti z aktivnim dodajanjem prednapetosti ucys na skupno
elektrodo.

radi tezav s simetri¢no napetostjo. S tem se poveca kvaliteta in zniza celotna poraba
energije za zajem bioelektri¢nih signalov [131].

4.3.2 Sum

Realni del kompleksne impedance napetostnega vira (notranja ohmska upornost, en.4.5)
je generator termalnega Suma. Efektivno vrednost tega Suma dolo¢a en.4.6.

Ryy =R(Zym + Zvus) (4.5)

URMS = v/ 4kTRVHfBW (46)

pri tem je k Boltzmanova konstanta, T" absolutna temperatura in fpy pasovna Sirina.
Sum predstavlja, podobno kot oja¢anje simetri¢nih napetosti, parazitno komponento
v koristnem signalu. Termic¢ni Sum je v osnovi nakljucen in se da njegov vpliv rela-
tivno enostavno odstraniti brez opaznega povecanja porabe pri obdelavi signala. Ker
obstajajo procesorsko u¢inkoviti algoritmi odstranjevanja Suma, je s tem izpolnjen tudi
pogoj za energijsko ucinkovitost take obdelave signalov.

4.3.3 Dinamic¢ni obseg ojacevalnika

Razpon med najnizjo in najvisjo amplitudo signala, ki ga lahko pripeljemo na vhod
ojacevalnika, doloCa njegov dinami¢ni razpon. Dinamika bioelektri¢nih signalov je
velika [132]. Za primer lahko pogledamo fetalni EKG, kjer ima otrokov signal amplitudi
nekaj ¢V, materin pa je v rangu 10 mV [133]|. Uporabna locljivost tipicnega EKG AD
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pretvornika je med 10 in 12 biti [134]-[137]. Napetost enega bita pri 12 bitni pretvorbi
bi pri 1 4V vhodne napetosti znasala 0.24 nV (gl. tabelo 4.2). Dinamic¢ni obseg proti
amplitudi 10 mV je med 128 in 140 dB. K temu moramo dodati Se 200 mV enosmerne
prednapetosti zaradi elektrode, kar zahtevani dinamic¢ni obseg poveca Se za 26 dB
(tabela 4.2).

Tabela 4.2: Dinami¢ni razpon za primer fetalnega EKG.

resolucija (blt) Umin (HV) Unrax (mV) DR (dB)
8 3.90 10 128
10 0.97 10 140
12 0.24 10 152
8 3.90 210 155
10 0.97 210 167
12 0.24 210 179

Prikazani primer predstavlja verjetno najbolj skrajne razmere. Vseeno pa osvetli
problem zajema bioelektri¢nih signalov tudi s plati dinami¢nega razpona. Vsekakor
je pri nac¢rtovanju vezja za zajem bioelektricnih signalov potrebno poznati zahtevani
dinamicni obseg v danem primeru in ga tudi upostevati. Naceloma to ne vpliva na
porabo, vendar se v praksi izkaze, da vedji zahtevani dinamic¢ni obseg pomeni tudi
nekoliko zahtevnejso obdelavo signala. S tem pa se poveca poraba celotne obdelave
senzorskega signala. Vsekakor je smotrno oceniti, kaksen dinami¢ni obseg Se zadosti
vsem pogojem pri zajemu in obdelavi senzorskih signalov in s tem Ze v ¢asu nacrtovanja
omejiti porabo in kompleksnost obdelave. Vecja lo¢ljivost AD pretvornika tega ne samo
podrazi, ampak vnese tudi visje zahteve pri procesiranju senzorskega signala. Vec bitov
pri zajemu pa nenazadnje zahteva tudi vecjo koli¢ino pomnilnika za od¢itke, kar ima
spet negativni vpliv na skupno porabo energije.

4.4 Vmesnik za bioelektri¢ne meritve

V sistemu za brezzi¢no multiparametri¢no spremljanje pacienta je bioelektri¢ni vmesnik
eden glavnih gradnikov. Ker je pomembna tudi miniaturizacija, je idealna izvedba
z enim samim namenskim integriranim vezjem, ki ima obenem dovolj nizko porabo.
Seznam primernih vezij je v tabeli 4.3.

Od vseh nastetih sem imel pri nabavi vzorcev najvec srece z ADS1292R proizvajalca
Texas Instruments, ki ima tudi najmanjSo porabo po kanalu in primerljive Sumne
karakteristike v primerjavi z ostalimi. Poleg tega ADS1292R predstavlja le enega clana
celotne druzine sorodnih komponent. Ce dodam Se dejstvo, da je ohisje ADS1292 res
majhno, je to verjetno optimalna izbira za realizacijo bioelektricnega vmesnika. Dva
YA AD pretvornika simultano vzor¢ita vhodne signale z lo¢ljivostjo 24 bitov. Interna
konfiguracijska stikala in nadzor vklopa posameznih funkcionalnih blokov omogocajo
zelo fleksibilno uporabo, ne samo za namene EKG signalov. Vhodni programirljivi
ojacevalniki omogocajo tudi zajem bioelektri¢nih signalov nizjih amplitud (npr. EEG
ali EMG). Na obeh vhodih ima vezje vgrajeno elektromagnetno zas¢ito. Nizkoprepustni
filter na vhodu ima mejno frekvenco okrog 3 MHz, ko slabljenje pade za 3dB. Seveda z
notranjo zas¢ito ne moremo prepreciti elektriénih preobremenitev v primeru uporabe
defibrilatorja. Zato sem dodal zunanje zaSCitno vezje, ki je opisano na koncu tega
poglavija.

Poleg vhodnih ojacevalnikov z zas¢ito in dveh XA AD pretvornikov je v. ADS1292R



34 Poglavje 4. Obdelava bioelektri¢nih signalov

Tabela 4.3: Seznam biopotencialnih vmesnikov z majhno porabo. Prikazani so trije izdelki, ki so na
voljo na trgu, in en eksperimentalni vmesnik.

Oznaka / Referenca ADS120x[138] ADASI000[139] PS25251[140]  [141]
Vzorcenje(kSPS) 8-32 2-128 / 0,1
St. vh. kanalov 1-8 3-5 1 3
Locljivost(Bit) 16-24 18-19 / 16
Analogno napajanje(V) 2,7-5 3,15-5,5 +2,4 - 455 2,4-3,6
Predojacanje(V/V) 1-12 1-3 50 3,5
Referenca Int/Ext Int/Ext / Int
Arhitektura AY SAR / YA
Dig. vmesnik SPI SPI Analog Serial
Dodatne funkcije Resp Resp / /
Poraba/kanal (mW) 0,3-0,75 2,6 9,6 0,63
Vhodni $um(uVpp) 3-24 4-14 13,2
Napajanje(Min)(V) 1,65 1,65 / 2,4

Se modulator in demodulator za merjenje impedance s pomocjo izmeni¢nega signala.
Take vrste meritev se uporablja za merjenje respiratornih sprememb impedance prsnega
kosa. Tako lahko z istim vezjem merimo tudi intenziteto in frekvenco dihanja pacienta
in to brez dodatnih elektrod.

4.4.1 Signalni vhodi

Vezje ADS1292R ima na vsakem signalnem vhodu vgrajen RC filter za zmanjSevanje
motenj. Pasovna Sirina teh filtrov je 3 MHz [142|. Sami vhodi so lahko diferencialni
(slika 4.4) ali asimetri¢ni (slika 4.5).

Na pozitivni in negativni vhod v vezje lahko pripeljemo napetost:

U U
R2EF ,Ucum RZEF (4.7)

Ucm —

Ne glede na konfiguracijo vhodne napetosti, nobena vhodna sponka ne sme abso-
lutno gledano prese¢i potencialov napajalne napetosti navzdol ali navzgor (en. 4.7).
Zaradi zascitnih diod na priklju¢nih sponkah je sicer dovoljena prekoracitev do 300mV
preko napajalnih nivojev, vendar je to Ze izven podroc¢ja normalnega obratovanja.

Analogni vhodi so povezani preko multiplekserja na ojacevalnik s programirljivim
ojacanjem (PGA). Ojacanje se da preko digitalnega vmesnika nastavljati na vrednosti
1, 2, 3, 4, 6, 8, ali 12. RC filter na vhodu tvori interni upor vrednosti 2k{2 in zunanji
kondenzator.

4.4.1.1 Diferencialna vhodna napetost

Ko je na vhodu diferencialna napetost, imata oba vhoda razlicen predznak. To tudi
pomeni, da sta fazno premaknjena za 180°(slika 4.4). Na vsak vhod lahko pripeljemo
napetost v intervalu od —Uggr do +Uggr. AD pretvornik tako pretvarja razliko med
potencialoma vhodnih sponk, nivo asimetri¢ne napetosti pa je enak povpre¢ni vrednosti
med obema napetostma (en. 4.8).

Unp +Uinm

Ucm = [ (4.8)
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e Upp=Uger

Analogni

Slika 4.4: Diferencialna napetost na vhodu ADS1292R.

4.4.1.2 Asimetri¢na vhodna napetost

V primeru, da je na vhodu asimetri¢na napetost, pa je ena od vhodnih sponk na stalni
asimetri¢ni napetosti Ugys. Ker amplituda druge vhodne sponke ne sme preseci re-
feren¢ne napetosti Urgpr, se ta giblje le v intervalu med —% in +@. Vhodni

Analogni
PGA
vhod

+ Urer

Asimetri¢na
napetost

UCM

Slika 4.5: Asimetri¢na napetost na vhodu ADS1292R.

napetostni razpon v primeru asimetri¢cne vhodne napetosti je pol manjsi kot pri di-
ferencialni napetosti. Zaradi tega je ugodneje uporabljati diferencialno konfiguracijo
vhodov.

4.4.2 Bioimpedanc¢na meritev

Enega od vhodov lahko uporabimo za bioimpedan¢no merjenje. V tem primeru se ga
ne da uporabiti Se za bioelektricno meritev. Za merjenje EKG signala sem priklopil
elektrodo desne roke (RA) in leve roke (LA) na oba vhoda kanalov 1 in 2. Pri tem sem
kanal 1 namenil meritvam bioimpedance za zaznavo dihanja, kanal 2 pa je namenjen
EKG meritvam.

4.4.3 Analogno digitalni pretvornik

AD pretvornik v ADS1292 ima XA arhitekturo. Tak pretvornik ves ¢as pretvarja signal
za razliko od SAR arhitekture, kjer pretvorba poteka po vsakem prozenju pricetka
pretvarjanja. Sigma-delta pretvornik ves ¢as vzor¢i vhodni signal in ga potem filtrira
v periodi¢ni izhodni digitalni signal. Decimacijsko razmerje je odvisno od hitrosti
vzoréenja in podajanja odc¢itkov na izhodu. Ker je signal vzorcen s frekvenco, ki je
lahko veliko visja od Nyquistove, je lahko tudi vhodni filter veliko enostavnejsi, kot
npr. pri SAR pretvorniku, kjer mora biti prehod med prepustnim in neprepustnim
pasom zelo oster. Pri XA pretvorniku tako lahko uporabimo preprost RC filter. Pri
izbrani konfiguraciji za EKG meritev sem uporabil zunanji kondenzator, ki skupaj z
internim 2 k€2 uporom dolo¢a prepustno mejo RC filtra pri 8 kHz.

4.4.4 Napajanje

Napajanje vezja je prilagojeno sistemu. ADS1292 ima dvojno napajanje, posebej za
analogni del in posebej za digitalni del vezja. Analogni del deluje v obmocju od 2,7
V do 5,25 V, digitalni del pa od 1,65 V do 3,6 V. Sum, ki prihaja po napajalnih
linijah, sem filtriral z blokirnimi kondenzatorji in z dodatnim filtrom v napajalnem
delu. Napajalno napetost iz baterije lahko dobimo s pomocjo linearnega regulatorja
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ali DC/DC pretvornika. Prvi ima manj $uma, drugi pa vedji izkoristek. Jaz sem izbral
boljsi izkoristek in nekaj ve¢ komponent za filtriranje Suma. Glede lastne porabe in
hitrosti odziva pa sta obe vrsti napajanja pri tako majhnih tokovih zelo podobni.

Za ADS1292 nisem uporabil zunanje reference, ampak interno. Ta znaSa 2,42 V.

4.4.5 Referenc¢ni potencial

Referen¢ni potencial za EKG meritev je na prikljucku desne noge. Angleski izraz je
potemtakem Right Leg Drive ali RLD. Zaradi zmanjSanja vplivov simetri¢ne napetosti
na vhodu predojacevalnika je ta napetost postavljena na sredino izhodne napetosti.
S tem je zagotovljena v povprecju najmanjsSa skupna simetri¢na napetost na vhodu.
Princip in teoreti¢no ozadje je opisano v poglavju 4.3.1 in prikazano na sliki 4.3. Z
notranjim preklopnim vezjem se da signal, ki je na sredini med obema vhodoma v
ojacevalnik, speljati na sponko, ki je namenjena priklopu desne noge. 7 drugac¢nimi
preklopi multiplekserja pa lahko postavimo nivo te sponke tudi na polovico analogne
napajalne napetosti.

4.4.6 Delovni takt in digitalni vmesnik

Delovni takt lahko zagotovi notranji oscilator ali zunanji vir. Pri uporabi zunanjega
vira je takt lahko 512 kHz ali 2,048 MHz. Signal uporablja ¥A modulator za AD
pretvorbo. Digitalni vmesnik je standardno SPI vodilo. Pri tem je potrebno paziti,
da takt SCLK ostane znotraj dvojne frekvence delovnega takta. To pomeni, da je pri
delovnem taktu 2,048 MHz najvecja dovoljena frekvenca SPI vodila 4,096 MHz.

SPI vodilo uporablja &tiri standardne signale: CS, SCLK, DIN in DOUT. Signal
DRDY gre v stanje nizkega logi¢nega nivoja vsakic, ko je na voljo nov odcitek.

Podatkovni format od¢itkov je zapakiran v 24 bitov za vsak kanal posebej. Podatki
so v predznaceni obliki, tako da pride MSB najprej na podatkovno linijo. Nekatere
karakteristi¢ne vrednosti odcitkov so prikazane v tabeli 4.4.

Tabela 4.4: Nekateri karakteristi¢ni od¢itki ADS1292R v odvisnosti od vhodnih nivojev.

Vhodni signal Uyy Vrednost odcitka
2 Ugrer 7FFFFFh

L 000001h

0 000000h

e FFFFFFh

< 25 Urpr 800000h

4.5 Prototip bioelektricnega vmesnika

Na sliki 4.6 je prikazan prvi prototip vezja v BGA ohisju, s katerim sem izvajal pre-
liminarne meritve. Ker bi za spajkanje BGA ohisja potreboval stiriplastno vezje, sem
raje izdelal enoplastno in kontakte povezal s tanko lakirano Zico iz navitja miniaturnega
releja. Za spajkanje vseh 64 kontaktov sem porabil dva popoldneva, vezje pa je za ¢uda
delovalo ob prvem vklopu. Za potrebe preizkusanja sem uporabil vmesnik z digitalnim
signalnim procesorjem, ki sem ga dobil pri podjetju Texas Instruments preko njihovega
zastopnika, podjetja Silica. Kasneje sem izdelal tudi lasten prototip takega vezja v
miniaturni izvedbi.
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Slika 4.6: Prvi prototip z ADS1298 v BGA ohi§ju. Vmesnik proti PC-ju je bil MMB-0, modularni
univerzalni vmesnik za preizkusanje AD in DA pretvornikov.

4.6 Meritve in rezultati preizkusanja prototipa

Kljub temu, da je vezje narejeno v tehnologiji “sracje gnezdo”, sem na njem lahko
izvajal kar nekaj osnovnih meritev, s katerimi sem ovrednotil primernost take resitve
za uporabo v sistemu za brezzi¢no procesiranje biomedicinskih signalov z nizko porabo.
Prva od meritev je bila meritev Suma. Nadaljeval sem z merjenjem vpliva napajanja na
delovanje, pri ¢emer sem izmeril PSRR. Na koncu sem izmeril Se ¢asovni profil porabe
vezja pri razlicnih nastavitvah zajema. Rezultati teh meritev so predstavljali osnovo
za ovrednotenje primernosti integracije v koncni sistem.

4.6.1 Sum

Hitrost pretvorbe odé¢itkov vpliva na Sum pretvornika. Prav tako ima ojacanje predo-
jacevalnika vpliv na nivo Suma v izhodnih od¢itkih, saj se Sum ojaci skupaj s koristnim
signalom. Obenem pa veCanje ojac¢anja na vhodu tudi vpliva na porabo. Lahko bi sicer
zmanjSali referen¢no napetost, vendar bi tudi tako povecali sum.

4.6.1.1 Izracéun efektivne loé¢ljivosti

Iz odcitkov, ki sem jih zajel, sem izra¢unal efektivno loc¢ljivost oz. efektivno Stevilo
bitov pretvorbe (Effective Number of Bits, ENOB). Idealen AD pretvornik ima idealen
preskok med biti, ko npr. viSamo vhodno napetost po rampi. V resnici je ta preskok
vedno nekje drugje zaradi Suma pri pretvorbi. Ce to opazovanje obrnemo, lahko re-
¢emo, da je preskok med dvema bitoma lahko pri razliénih vhodnih napetostih. Sirino
intervala vhodne napetosti, znotraj katerega AD pretvornik preskakuje med sosednjimi
kodami, lahko obravnavamo kot Sum na vhodu AD pretvornika. Tega lahko merimo
s statisticnimi metodami. Izmerimo lahko Sirino napetostnega intervala in njegovo
efektivno vrednost.

Stevilo bitov Nypg, na katere Sum ne vpliva, lahko dolo¢imo iz lo¢ljivosti AD pre-
tvornika (2V) in amplitude vhodnega suma (Uyyp):

(4.9)

Ker je amplituda Suma statisti¢na vrednost, jo moramo dolociti s pomocjo statistike
meritev. V praksi se obicajno zavrze 0,1 % vseh robnih odéitkov, kar ostane, pa se
vzame za amplitudo Suma. Ce gremo preracunavat normalno distribucijo, lahko do-
lo¢imo, da je meja 0,1 % zavrzenih od¢itkov nekje pri 6,6-kratni vrednosti efektivne.
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Vsekakor je namesto amplitude Suma tako veliko enostavneje meriti njegovo efektivno
vrednost Upyey, iz katere potem dolo¢imo, da je amplituda Suma 6,6-kratnik te vredno-
sti. V praksi se iz dejanskih meritev sicer izkaze, da je faktor pri vecjih ojac¢anjih ali
hitrejsih pretvorbah nekoliko visji. Efektivno stevilo bitov pretvorbe Ngp lahko torej
dolo¢imo kot:

(4.10)

4.6.1.2 Rezultat meritev Suma

Za obcutek o tem, kaksne efektivne loc¢ljivosti se da doseci pri danih nastavitvah AD
pretvornika, sem se lotil meritev Suma preko celotnega obsega, ki ga interni AD pretvor-
nik dopusca. Pri merjenju Suma sem uporabljal interno referen¢no napetost. Napajalna
napetost vezja je bila 3,28 V| interna referenc¢na napetost pa je bila nastavljena na 4,42
V. Za merjenje ekvivalentne efektivne vhodne napetosti Suma in vrsnih vrednosti ek-
vivalentnega vhodnega signala sem pri vsaki nastavitvi zbral po 40000 od¢itkov in jih
potem obdelal. Od kon¢ne aplikacije takega vmesnika je odvisno, s katero lo¢ljivostjo

Efektivno Stevilo bitov AD pretvornika
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Slika 4.7: Efektivno $tevilo bitov AD pretvornika ADS1292, izmerjenih pri hitrosti vzoréenja 125, 250,
500, 1000, 2000, 4000 in 8000 vzorcev na sekundo. Ojacanje PGA na vhodu je bilo 1, 2, 3, 4, 6, 8 in
12. Stevilo od¢itkov za statistiko pri eni nastavitvi je bilo 40000.

in hitrostjo vzorcenja se zadovoljimo. Za uporabo v klinicnem okolju pri spremljanju
pacientov lahko postavimo mejo pri efektivnih 16 bitih pretvorbe. Glede hitrosti pre-
tvorbe pa moramo pogledati Se ostale dejavnike, predvsem porabo celotnega sistema.
Ta hitrost je odvisna od aplikacije, pravzaprav od pricakovane dinamike signalov. S
tem se vrnemo na poznavanje nastanka bioelektricnih signalov, predvsem njihove di-
namicne karakteristike. Za EKG signale naj ne bi bilo vzoréenje pocasnejse od 500
vzorcev na sekundo.
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4.6.2 Poraba ADS1292

Porabo ADS1292 sem meril pri normalnem obratovanju in pri razli¢nih pogojih zajema
signala. Prenos enega odcitka, ki je dolg 24 bitov, lahko traja razli¢no dolgo, odvisno
od konfiguracije pretvornika. Za meritve porabe sem uporabil naslednje nastavitve:
napajalna napetost digitalnega dela je bila 1,8 V, analogni del sem napajal s 3,3 V,
referen¢na napetost je bila interna 2,42 V, takt AD pretvornika je bil nastavljen na 512
kHz, hitrost pretvorbe na 500 od¢itkov na sekundo in ojacanje PGA je bilo na sredini,
torej 6.

4.6.2.1 Poraba za en odditek

Na sliki 4.8 je prikazan ¢asovni potek porabe energije pri prenosu 24 bitnega odcitka.
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Slika 4.8: Poraba pri pretvorbi enega od¢itka iz ADS1292.

Z numeri¢nim integriranjem diagrama na sliki 4.8 sem dobil rezultat, da je za pre-
tvorbo in prenos enega od¢itka potrebno 925uJ energije.

4.6.2.2 Poraba za osem odcitkov

Na sliki 4.9 je prikazan ¢asovni potek porabe energije pri prenosu 24 bitnega odcitka.
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Slika 4.9: Poraba pri pretvorbi niza od¢itkov iz ADS1292.

Tudi za 8 od¢itkov sem tokovno porabo s slike 4.9 pomnozil z napajalno napetostjo
in dobljeno mo¢ integriral preko celotnega Casovnega intervala. S takim numeri¢nim
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integriranjem sem izracunal, da je za pretvorbo in prenos osmih od¢itkov potrebno
5840 pJ energije. V primerjavi z enim od¢itkom to ni osemkratno povecanje, ampak je
le 79 % delez energije, ki bi jo pretvornik porabil za osem enojnih odéitkoov. Razlika
je v tem, da je zaporedna pretvorba ve¢ od¢itkov hitrejsa od pretvorbe ve¢ zaporednih
enojnih od¢itkov.

4.7 Zakljucki in integracija v sistem

Prikazana implementacija vmesnika za merjenje bioelektri¢nih signalov je uporabna za
merjenje EKG, EEG, EMG in ostalih bioelektri¢nih signalov. Komponente so majhnih
dimenzij in porabijo malo energije, kar je idealno za umestitev v prikazani koncept.
Za dokon¢no implementacijo manjka Se en bistveni del. Vsak bioelektri¢ni merilnik je
izpostavljen motnjam in kar je Se huje, konicam z veliko energijo. To se zgodi v primeru,
da je potrebno pacienta ozivljati z defibrilatorjem. Tak instrument generira pulze
velikih energij, ki bi ob neustrezni zas¢iti poskodovali vhodne stopnje instrumentov.

V ta namen je na vhodu potrebno dodati Se eno stopnjo, ki zasciti vezje pred takimi
pulzi. Za zascito sem uporabil plinske odvodnike, ki imajo v neprevodnem podrocju
izjemno veliko notranjo upornost in predstavljajo skoraj idealne odprte sponke. Zaradi
tega je popacenje vhodnih signalov pri uporabi take zasc¢ite minimalno. Ti plinski
odvodniki prebijejo pri napetostih okrog 90 V in to napetost vzdrzujejo, dokler je
vhodna napetost visja. Taka napetost je Se vedno previsoka za ojacevalnik na vhodu
ADS1292, vendar je pomembno, da je tok v vhodni priklju¢ek omejen, za kar poskrbijo
upori pred plinskim odvodnikom in za njim.

Na osnovi prikazanih rezultatov lahko zaklju¢im, da je opisana resitev dovolj do-
bra za integracijo v kon¢ni sistem zajema in obdelave biomedicinskih signalov z nizko
porabo. Merilni rezultati kazejo dovolj Sirok nabor moznih parametrov zajema bioe-
lektri¢nih signalov, ki omogoc¢a dovolj majhno porabo ob zadovoljivi to¢nosti zajema.
Seveda pa je od koncne aplikacije odvisno, kam bomo postavili vrednosti parametrov
zajema. Moj namen, pokazati, da je tudi s standardnimi komponentami mogoce doseci
majhno porabo pri procesiranju bioelektri¢nih signalov, je s tem dosezen. V zadnjem
delu disertacije bom prikazal Se, kako sem v tem poglavju opisano reSitev vgradil v
kon¢no izvedbo multiparametri¢nega modula. Dokonc¢no implementacijo pa prepusc¢am
za nadaljnje aktivnosti.
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Poglavje 5
Meritev bioopti¢nih signalov

Med bioopticne senzorje Stejemo vse senzorje, ki pri pretvorbi bioloskih signalov upora-
bljajo svetlobo. Pri tem ni nujno, da je svetloba znotraj vidnega spektra. Za zaznavanje
dolocenega bioloskega pojava s pomocjo svetlobe moramo poznati vpliv takega procesa
na opticne lastnosti tkiva, skozi katerega potuje svetloba, se v njem razprsi ali odbija.
Spremembo prepustnosti, absorpcije in odbojnosti v odvisnosti od bioloskega stanja
ali pojava izrabljamo pri bioopti¢nih senzorjih. Tipi¢ni bioopti¢ni senzor vsebuje vsaj
po en vir in detektor svetlobe. Nekateri imajo tudi ve¢ virov z razlicnimi valovnimi
dolzinami in razne tipe foto detektorjev.

Najpogostejsa bioopti¢na meritev in obdelava signalov je dolocanje nasi¢enosti krvi
s plini. Zaradi tega so tehni¢ne resitve na podroc¢ju samega opti¢nega zaznavanja ze
zelo dovrSsene. Jaz sem se osredotocil predvsem na ¢im manjso porabo in obenem
poskusal raziskati tudi moznosti za ¢im vecjo fleksibilnost, ki bi omogocala razlicne
vrste meritev s pomocjo enotne resitve. Seveda je smiselno, da eno tako univerzalno
vezje ne porabi vec¢ energije kot dve bolj namenski vezji.

Svetloba se lahko uporablja tudi v terapevtske namene, pri ¢emer se sre¢amo z
mocnejSimi viri, torej z bioopti¢nimi aktuatorji. Pri svetlobi je sicer tezko govoriti o
aktuatorjih, bolj primeren izraz bi bil generatorji. Ta veja biooptike presega okvirje
tega dela, predvsem na podroc¢ju energijskih zahtev take naprave. Nivoji potrebne
energije za delovanje presegajo meje nizke porabe. Zaradi tega sem se osredotocil
predvsem na senzorsko vejo s Sibkimi viri.

5.1 Biooptic¢ni signali

Podrocéje opti¢nega zaznavanja koli¢ine raztopljenih plinov v krvi je zelo razvejano.
Nesmiselno je nasStevati vse resitve, ki so na voljo in prinasajo vsaka svoje izboljsave na
tem podroc¢ju. Zaradi tega sem se osredotocil bolj na integracijo v sam kon¢ni sistem,
seveda ob predhodni analizi nastanka signalov in njihovih dinami¢nih lastnosti.

Senzorji na opti¢ni osnovi so zelo uporabno neinvazivno diagnosti¢no orodje. Z op-
tiénimi metodami lahko diagnosticiramo stanje nekaterih vitalnih znakov na uc¢inkovit,
hiter in enostaven nacin, z majhno porabo energije in nizko ceno senzorjev. V tem po-
glavju bom nanizal nekaj najbolj pogosto uporabljenih bioopti¢nih merilnih principov,
ki so dobri za realizacijo v izvedbi z ultra nizko porabo energije, obenem pa sodijo v
vsakodnevno klini¢no prakso.

5.1.1 Biooptic¢ni senzorji

Merilni princip bioopti¢nih senzorjev temelji na spremembah v opti¢nih lastnostih bi-
oloskih substanc, skozi katere potuje svetloba. Opazovane opti¢ne lastnosti so lahko
prepustnost, absorpcija, odbojnost, sipanje, fluorescenca, polarizacija in uklonski ko-
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licnik. Merilni sistem sestavljajo svetlobni vir, opti¢ni elementi, detektor svetlobe in
enota za procesiranje signala. Oddana svetloba potuje skozi opazovano tkivo, kjer lahko
pride do odboja, sipanja, lahko pa tudi delno preseva, odvisno od konfiguracije bioop-
ticnega senzorja. V grobem lahko bioopti¢ne senzorje delimo glede na polozaj vira in
detektorja na presvetlitvene in reflektivne. To velja za neinvazivne senzorje, s katerimi
ne posegamo v notranjost telesa. Invazivni bioopti¢ni senzorji pa lahko uporabljajo
opticna vlakna ali druge svetlobne valovode. Zajemanje signalov iz opti¢nih vlaken
zahteva zapletene procesne enote za digitalno obdelavo signalov, kar jih ne uvrs¢a med
kandidate za sistem z nizko porabo. Tipi¢ni sestavni elementi invazivnih bioopti¢nih
senzorjev so npr. laserji za plazmonske resonan¢ne senzorje [143]), opticna vlakna s
precizno mehaniko [144]-[147] in podobno. Nekateri tudi zahtevajo uporabo mediator-
jev, indikatorjev ali drugih kontrastnih sredstev [148], [149], kar Se oteZzuje masovno
preprosto uporabo z nizko porabo energije.

Pri na¢rtovanju neinvazivnega bioopti¢nega senzorja naletimo na nekaj tezav, ki jih
je potrebno na ¢im boljsi nacin zaobiti. Glavne tehni¢ne prepreke so: interferenca
svetlobe okolja, artefakti zaradi gibanja pacienta, Sirok dinamicni odziv in vpliv ne-
posredne svetlobne povezave med virom in detektorjem [150]. Teh tezav se najlazje
lotevamo vsake posebej. Za zacetek koristi, da sta vir svetlobe in detektor postavljena
dovolj blizu, s primernim zastiranjem med obema. Za neinvazivne senzorje je koristno,
da imata tako vir kot detektor svetlobe neposreden stik s kozo.

5.1.2 Optic¢ne lastnosti tkiv

Odbojnost in prepustnost sta najpomembnejsi lastnosti, ki ju opazujemo s preprostimi,
neinvazivnimi bioopti¢nimi senzorji. Osnovni princip merjenja je difuzna opti¢na spek-
troskopija z diskretnimi ali spektralno omejenimi svetlobnimi viri. Glede na lastnosti
vira in nac¢in detekcije biooptic¢ni senzorji lahko delujejo s stalnim ali pulznim virom
svetlobe, zaznavajo pa lahko odziv v frekvenénem ali ¢asovnem prostoru [151]. Sen-
zorji s 8ibkim virom svetlobe so najbolj primerni za nizko porabo energije [152]. Pri teh
potrebujemo detektor svetlobe in enega ali ve¢ monokromatskih ali ozko-spektralnih
svetlobnih virov, ki sevajo v delu spektra, kjer je sprememba prepustnosti zaradi bio-
loskih vplivov najvecja. Detektorsko vezje je lahko zelo enostavno, saj je potrebno le
ojaciti signal iz fotodetektorja (npr. fotodiode) [153].

Prepustnost in/ali odbojnost lahko merimo s parom vira in detektorja svetlobe, ki
sta postavljena na povrsino koze, svetloba pa se odbije ali pa gre skozi opazovano tkivo
[154], [155]. Pojav absorpcije opisuje Beer-Lambertov zakon [156]. Absorpcijski koefi-
cient p, dolo¢a razdaljo, na kateri intenziteta vpadajoce svetlobe pade na e~! zacetne
vrednosti I [157]. Absorptivnost A, ki jo dolo¢imo s pomod&jo Beer-Lambertovega za-
kona, je odvisna od poti [ in koncentracije absorptivnega medija. Bolj snovna lastnost
od absorptivnosti je molarna absorptivnost, ki jo dolo¢a en. 5.1. V biomedicinskih
aplikacijah in v literaturi, kjer so opisane metode bioopti¢ne diagnostike, se uporablja
koeficient molarne absorptivnosti € ali molarni ekstinkcijski koeficient, ki dolo¢a ab-
sorpcijo znotraj specificnega tkiva ali drugih bioloskih substanc. Koeficient e direktno
podaja, kako moc¢no dolo¢ena kemic¢na substanca absorbira svetlobo pri izbrani valovni
dolzini [158].

(5.1)

kjer je | absorpcijska razdalja in ¢ koncentracija.
Enacba 5.1 velja za homogene medije. Absorpcijski koeficient v realnem ¢loveskem
tkivu je linearna kombinacija absorpcij posameznih substanc, ki to tkivo sestavljajo

[159).
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5.1.3 Obstojeci bioopti¢ni senzorji

Za opticne diagnosti¢ne metode moramo dobro poznati opti¢ne lastnosti tkiv, ki jih
opazujemo. Podroc¢je valovnih dolzin, pri katerih svetloba prodira skozi tkivo in lahko
zaznamo povezavo med absorbcijo v odvisnosti od fizioloSskega stanja, imenujemo op-
ticno okno [160], [161]. Svetloba, ki prodira skozi tkivo izven opti¢nega okna, hitro
pojema. Glavni vzrok je absorpcija. Ravno absorpcija svetlobe je glavni mehanizem,
ki poveze opazovano biolosko stanje ali spremembo s sposobnostjo zaznave. Jakost
svetlobe je relativno enostavno izmerljiva s preprostimi senzorji v obliki fotodiode ali
drugih opti¢nih senzorjev. Najbolj razsirjena je opti¢na metoda merjenja koncentracije
kisika [162]. Poleg te se pojavlja veliko novih opti¢nih diagnosti¢nih metod za ugota-
vljanje razlike med patoloskimi spremembami in zdravim tkivom, npr. pri razlikovanju
med rakavim in zdravim tkivom [163]-[166|. Glavna tezava ostaja kvantitativna in-
terpretacija diagnosti¢nih rezultatov. Primer dobre aplikacije takih opti¢nih senzorjev
je regionalna kemoterapija pod nadzorom neinvazivne opti¢ne metode za ugotavljanje
prekrvavljenosti in porabe kisika v mikro-okolju tumorja [167].

Dokazano visok diagnosti¢ni potencial, kompaktna izvedba z majhno porabo in nizko
ceno so lahko glavni motivacijski vzvodi, zaradi katerih sem tem senzorjem posvetil
pozornost v tej disertaciji.

5.1.3.1 Primer bioopti¢nega okna

Hemoglobin je protein, ki ga najdemo v rdec¢ih krvnic¢kah, eritrocitih. Odgovoren je
za transport kisika po telesu. Vsak eritrocit vsebuje 2,8x10® molekul hemoglobina.
Hemoglobin je lahko oksigeniran HbOs ali reduciran (deoksigeniran) Hb. Oksigeniran
hemoglobin HbO, je nasi¢en z molekulami kisika O,. Kisik se veze na hemoglobin v
pljuc¢ih. Eritrociti s krvnim obtokom transportirajo HbOy po telesu , kjer odda kisik
preko mioglobina v mitohondrije. Tako reducirani hemoglobin veze dve molekuli COs,,
ki ga prenese nazaj v pljuca [168], [169].

Saturacija kisika v krvi (sO,) je ena od osnovnih meritev v klini¢ni praksi. Lahko
jo delimo na arterijsko SaOs ali vensko SvO, saturacijo. Poleg tega lahko saturacijo
specificiramo tudi za dolo¢en organ, npr. saturacija v tkivu dojk (StO3). Molarni
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Slika 5.1: Absorpcijski koeficient p4 v odvisnosti od valovne dolZine za glavne komponente tkiva. Za
lazji prikaz je uporabljena logaritmi¢na skala.

ekstinkcijski koeficient za oba hemoglobina je tabelari¢no zbran v viru [170]. Za izra-
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¢un absorpcijskega koeficienta iz en. 5.1 potrebujemo poleg molarnega ekstincijskega
koeficienta Se molsko maso in absorpcijsko dolzino za izbrano substanco. Molska masa
hemoglobina je 64,5 kg mol™!, gostota pa 150 kg m~3 [169], [170]. Iz vseh teh podatkov
lahko izra¢unamo opti¢ni spekter za Hb, HbO,, mascobe in vodo. Rezultati so zbrani
v diagramu na sliki 5.1.
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Slika 5.2: Opti¢no okno za absorpcijski koeficient v hemoglobinu. Vsebnost kisika se lahko izmeri z
optiéno meritvijo pri dveh razli¢nih valovnih dolzinah.

Opticno zaznavno okno je tisti del spektra, kjer je opazna razlika v opti¢nih lastno-
stih med dvema opazovanima substancama. Ce skaliramo prikazani spekter od 650 nm
do 900 nm (Slika 5.2), opazimo najvecje razlike med Hb in HbO, ravno v tem podrocju.
Vsebnost kisika se lahko izmeri z opti¢no meritvijo pri dveh razli¢nih valovnih dolzinah,
in sicer z rdeco (640 nm) in infrardeco (940 nm) osvetlitvijo.

5.2 Komponente bioopti¢nih senzorjev z nizko porabo

Vsak bioopti¢ni senzor potrebuje za svoje delovanje vsaj en vir svetlobe in en foto
detektor. Oba ta elementa sta prikljucena v vezje, ki skrbi za pogon vira in zajem
signala iz detektorja. Optimalna izbira svetlobnega vira vkljucuje poleg ¢im vedcje
ucinkovitosti tudi zahtevo po majhnih dimenzijah, ¢im lazji dostopnosti komponent in
nizki ceni, ki omogoca izdelavo senzorjev za enkratno uporabo.

Za najbolj razsirjeno bioopticno aplikacijo potrebujemo dva svetlobna vira in en
foto detektor. Slednji je lahko foto dioda ali foto tranzistor. Obstaja Se kopica drugih
detektorjev, ki pa zaradi velikosti, cene ali prevelike porabe niso primerni za dano
aplikacijo. Pogojno bi bili primerni tudi foto-konduktivni senzorji (npr. foto upor),
vendar se zaradi pocasnega odziva redko uporabljajo v bioopti¢nih aplikacijah. Imajo
pa Se eno tezavo, in sicer vsebujejo snovi, ki so po evropskih direktivah prepovedane,
npr. kadmij in Zivo srebro. Taki senzorji pa ostajajo nepogresljivi pri daljsih valovnih
dolzinah IR svetlobe nad 4000 nm.
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5.2.1 Fotodiode

Fotodiode za miniaturne bioopti¢ne aplikacije z nizko porabo morajo zadostiti nekate-
rim zahtevam. Spektralni odziv mora zajemati valovne dolzine, pri katerih se dogajajo
bioopti¢ni pojavi. Priporocljivo je, da je odziv ¢imbolj enak. Zaradi tega je najbolje,
da je spektralni odziv fotodiode ¢imbolj plosk in Sirok v obmocju delovnih valovnih
dolzin. Delovni pogoji oz. delovna tocka fotodiode mora biti izbrana tako, da omogoca
¢im manjse tokove. To je seveda odvisno od nacina uporabe, vsekakor pa je potrebno
omejiti napajalni tok. Odzivni ¢as fotodiode v bioopti¢nih aplikacijah je lahko rela-
tivno dolg, vendar se tu ne zahteva ultra kratkih odzivov, kot npr. pri komunikacijskih
aplikacijah. Bioloski pojavi so relativno pocasni. Krajsi odzivni ¢as lahko pripomore
k manjSanju porabe pri pulznem nacinu delovanja. Manj ¢asa kot je vezje aktivno,
manjsa bo povprec¢na poraba. Dodatne zakasnitve porabo le visajo. Ostale zahteve
niso kriti¢ne (npr. kapacitivnost).

Fotodiodo lahko uporabljamo v dveh rezimih obratovanja. Fotovoltai¢ni rezim upora-
bimo za merjenje toka, ki ga generira fotodioda. Za merjenje uporabimo transimpe-
danc¢ni ojacevalnik.

Poraba celotnega vezja za zajem signalov v tem nacinu delovanja je odvisna
le od porabe transimpedancnega ojacevalnika. Poiskati je torej potrebno ojacevalnik,
ki bo imel ¢im nizjo porabo, obenem pa zadovoljivo ojacal signale iz fotodiode. Tak
ojacevalnik bom opisal v naslednjem poglavju (5.2.2).

Drug rezim delovanja je fotouporovni. Na fotodiodo pritisnemo napetost v zaporni
smeri. Tak nacin uporabe je primeren npr. za hitre opti¢ne komunikacije, za uporabo
v bioopti¢nih aplikacijah z nizko porabo pa veliko manj.

5.2.2 Transimpedanc¢ni ojacevalnik z nizko porabo

Transimpedancni ojac¢evalnik pretvarja vhodni tok v izhodno napetost. Pri nacrtovanju
sem se osredotocil na tri karakteristike ojacevalnika, in sicer: transimpedanco, Sum in
porabo. Ker je ojacevalnik klju¢na komponenta v bioopti¢nem senzorju, je dobro delo-
vanje celega bioopti¢nega sklopa v veliki meri odvisno od delovanja tega ojacevalnika.
Obenem pa mora biti tudi poraba ojacevalnika ¢im nizja. Tezava je v tem, da so taki
ojacevalniki ponavadi namenjeni aplikacijam v komunikacijskih vezjih, kjer ima hitrost
delovanja prednost pred porabo. Uporaba takega energijsko potratnega ojacevalnika v
nizko energijskem vezju torej ni najbolj smotrna in je potrebno poiskati komponente,
ki imajo manjSo porabo, obenem pa omogoc¢ajo enak princip delovanja.

5.3 Kompakten vmesnik za zajem bioopti¢nih signalov

Nizka poraba in miniaturna izvedba narekujeta uporabo ¢im bolj integriranih resi-
tev. Bolj kompaktna izvedba ima tudi manj Suma, saj manjSa povrSina vezja predsta-
vlja tudi manjSo anteno za zajem Sumov okolice. Slabost uporabe namenskih vezij je
v slabsi fleksibilnosti, saj so namenjena le eni funkciji in omejenim nac¢inom uporabe.
Na trzis¢u obstaja kar nekaj bolj ali manj integriranih reSitev za zajem bioopti¢nih
signalov. Kratek pregled najveckrat uporabljenih vezij in enega modula je prikazan v
tabeli 5.1.

Za implementacijo sem izbral vezje AFE4490, ki vsebuje nizkoSumni transimpe-
dan¢ni ojacevalnik z dodatnim ojacevalnikom v drugi stopnji. Za digitalizacijo skrbi
analogno digitalni pretvornik locljivosti 22 bitov arhitekture sigma-delta. V grobem
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Slika 5.3: Blo¢na shema bioopti¢nega senzorja. Glavna komponenta senzorja je AFE4490.

ima vezje dva sklopa. Prvi sklop skrbi za napajanje vira svetlobe preko mosti¢ne ve-
zave ali pa z direktnim pogonom. Drugi sklop je ojacevalnik z AD pretvornikom. Poleg
glavnih funkcij ima Se ¢asovni sekvencnik in del vezja za odkrivanje napak. Za ¢asovno
sinhronizacijo skrbi sekvencnik, ki nadzoruje vklop svetlobnih virov in ostalih ¢asovno
pogojenih funkcij. Morebitne napake v povezavah ali zunanjih komponentah odkrije
sklop za zaznavo napak. Poenostavljena blo¢na shema AFE4490 je prikazana na sliki
5.3.

Tabela 5.1: Pregled vezij za zajem bioopti¢nih signalov.

Element /izvedba AFE4490 [171] ChipOx PSoC
Locljivost(bitov) 22 16

St. kanalov 1 1 1 1

Ohigje 40VQFN chip

Velikost (mm?) 66 1,2x 1,2 31x14 66
Vzorcenje (SPS) 5k 0.5k

SNR (dB) 39

Vmesnik SPI UART UART/SPI
Cena (za 1000 kos) 8 EUR 30 EUR 8-10 EUR
Referenca Ext. Ext. Int. Int. /Ext.
Arhitektura A% Eksper. DSP modul Ana./Dig.
Povp. poraba (mW) 2,3-3,2 <1 40-92 5-8

5.3.1 Signalna pot na strani fotodiode

Zunanja fotodioda je priklju¢ena na vhod transimpedanc¢nega ojacevalnika. Ojacanje
dolo¢a povratna vezava v ojaCevalniku Rp in Cr. V vezju lahko s pomocjo internih
nastavitev izbiramo med naslednjimi vrednostmi za Rg: 1M €2, 500 k2, 250 k2, 100
k2, 50 k€2, 25 k2 in 25 kS2. Kapacitivnost kondenzatorja C'r pa je lahko 5 pF, 10 pF, 25
pF, 50 pF, 100 pF, ali 250 pF'. Diskretne vrednosti sicer omejujejo poljubno izbiro, ki bi
najbolj ustrezala, vseeno pa Sirok razpon omogoca izbiro takih vrednosti, ki so najblizje
zahtevanim. Signal iz transimpedancénega ojacevalnika gre v drugo stopnjo, ki ima
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dodana tokovna vira za odpravljanje nic¢elnih tokov, ki nastanejo zaradi osvetljenosti
okolice. Izhod iz drugo stopenjskega ojacevalnika filtrira RC filter s programirljivo
karakteristiko. Tak signal potem pride na vhod 22 bitnega XA AD pretvornika.

5.3.1.1 Odprava vplivov signalov iz okolice

Signal iz fotodiode je sestavljen iz koristnega dela, ki je posledica interakcije svetlobe z
bioloskimi pojavi, in dela, ki je posledica osvetlitve iz okolice. Razmerje med amplitudo
koristnega signala in okoligko osvetlitvijo je lahko zelo majhno. Zaradi tega mora imeti
vezje, ki odpravlja nekoristni del signala, kar velik dinamic¢ni obseg. Ta del vezja je
prikazan na sliki 5.4.
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Slika 5.4: Del vezja za odstranjevanje nekoristnih signalov okolice

Diferencialna napetost na izhodu druge stopnje znasa:
Up ZQRg(IB——I—IA— —]C) (52)

kjer je Ry del internih nastavitev AFE4490, Iz predstavlja dejanski bioopti¢ni (koristni)
signal, 14 je tok ambienta (okolice) in /o programirljiv kompenzacijski tok.

5.3.2 Pogon svetlobnega vira

Vezje AFE4490 je v prvi vrsti namenjeno poganjanju svetle¢ih diod. V ta namen
ima vgrajen programirljiv tokovni vir, ki ga nadzoruje casovni sekven¢nik. Na izhodu
gonilnika sta dva prikljucka, ki sta vezana na izhod H mostica. Mosti¢ je lahko krmiljen
na dva nacina. Ce se uporablja samo spodnja polovica H mostica, so LED vezane tako,
da imajo skupno anodo na pozitivnem napajanju. V tem primeru potrebujemo tri
priklju¢ne Zice za dve LED (skupna anoda in dve katodi). Ce se uporablja celotni H
mosti¢, pa sta obe LED vezani antiparalelno. V odvisnosti od polarizacije mostica
potem sveti ena ali druga LED. Spodnja stran mosti¢a ni vezana direktno na maso,
ampak gre Se preko programirljivega tokovnega vira, ki poskrbi za pravilno napajanje
LED. Sekven¢nik omogoca, da je lahko vsaka od LED napajana z druga¢nim tokom.

5.3.3 Implementacija vezja

V vezje za kon¢no implementacijo sem postavil na modul, kjer so zbrani ostali analogni
sklopi celotnega sistema. Ima loCeno napajanje za LED gonilnik, za digitalni in za
analogni del ojacevalnika in AD pretvornika. S tako lo¢itvijo napajanja sem se izognil
tezavam zaradi motenj iz hitrega digitalnega dela, ki bi lahko vplivale na analogni del
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vezja. Izvedbo vezja sem prilagodil tako, da je mozno priklopiti eno ali ve¢ LED na
posamezni kanal. S tem so omogoc¢ene bioopti¢ne meritve s transmisijsko in reflektivno
metodo.

Vse glavne komponente senzorja so v AFE4490. Prikljuéne sponke za LED in fo-
todiodo so speljane na rob vezja, kjer lahko priklopimo poljubno kombinacijo vira in
detektorja svetlobe. Izdelal sem dve vrsti opti¢nih konfiguracij. V prvi konfiguraciji
sem namestil $tiri pare LED na obod okrog ene fotodiode. Ta je bila v obliki golega
Cipa, narejena v Laboratoriju za mikrosenzorske strukture in elektroniko Fakultete za
elektrotehniko Univerze v Ljubljani [172]. Oznaka fotodiode je PSN0721 in zahteva dve
tehnoloski operaciji za pravilen priklop. Samo tabletko je potrebno najprej prispajkati
ali prilepiti s prevodnim lepilom na substrat, potem pa Se s pomocjo zi¢nega bondira-
nja prikljuciti elektri¢ne kontakte. Ker sem imel za izvedbo zelo omejena sredstva, sem
uporabil kar najcenejSo mozno tehnologijo izdelave tiskanih vezij. Zal pa taka tiskanina
ni primerna za bondiranje z zlato zicko, saj so blazinice prevlecene z mehko spajko (po
postopku HASL). Kljub temu mi je uspelo potegniti bondirno zi¢ko do podlage, kjer
sem jo potem utrdil s prevodnim lepilom. Tak spoj se je izkazal za povsem zaneslji-
vega in kvalitetnega, kar sem preveril s preizkusanjem na pull-testerju. Na sliki 5.5 je
prikazan en tak bond od blizu.

Slika 5.5: Bondiranje z zlato Zi¢ko na HASL povrsino. Bondi so utrjeni s prevodnim lepilom.

Tabela 5.2: Nastavitve in pogoji delovanja bioopti¢nega senzorja med meritvami porabe.

Parameter Vrednost Enota
Digitalna napajalna napetost detek- 2,2 A%

torja

Analogna napajalna napetost detek- 2,7 A%

torja

Napajanje nadzora LED 5 \%
Napajanje LED 5 AFE4490
Frekvenca oscilatorja 512 kHz
Hitrost pretvorbe 500 st
Digitalni takt SCLK 15 MHz

5.4 Poraba bioopti¢nega senzorja

Bioopti¢ni senzor sem prikljucil in izmeril pod pogoji, ki so nasteti v tabeli 5.2.
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5.4.1 Poraba krmilnega vezja

Krmilno vezje, ki napaja LED, ima izmerjeno lastno porabo v povprecju 22,5 yA pod
pogoji, ki so nasteti v tabeli 5.2. Ta tok sem izmeril na napajalnem prikljucku z oznako
TX CTRL_SUP. Preveril sem tudi porabo izhodne stopnje za pogon LED. Ko sem
nastavil tok skozi LED na 0, je v priklju¢no sponko z oznako TX DRV _SUP tekel tok
62 pA. Oba toka skupaj na 5V napajanju pomenita lastno disipacijo krmilnega vezja
za pogon LED v visini 422,5 yW.

5.4.2 Poraba detektorja

Ker so napajanja na vezju AFE4490 lo¢ena, je relativno enostavno izmeriti porabo tudi
na detektorski strani. Napajanje analognega dela detektorja je (gl. tabelo 5.2) 2,7 V.
Pri tej napetosti je analogni napajalni tok enak 689 pA, kar pomeni 1,86 mW modi.
Digitalni del vezja je pri napajalni napetosti 2,2 V vlekel 219 pA toka, kar znese 482
uW porabljene moci.

Iz izmerjenih vrednosti lahko zaklju¢imo, da je najvecji porabnik (poleg LED, se-
veda) analogni del detektorja.

5.4.3 Poraba LED

Na sliki 5.6 je prikazana poraba LED med delovanjem, pri nastavitvi toka skozi LED na
3,5 mA. Pricakovano je najve¢ja poraba energije bioopti¢nega senzorja pri svetlobnem
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Slika 5.6: Poraba toka za napajanje LED v bioopti¢nem senzorju. Za pogoje testiranja gl. tekst.

viru. Od postavitve vira in poravnanosti opti¢ne poti z detektorjem je odvisno, koliko
energije bo dejansko potebne za realno bioopti¢no meritev. Porabe pri reflektivni
metodi merjenja nisem ugotavljal, ker je Ze transmisijska metoda imela zelo veliko
porabo.

5.5 Zakljucki in integracija v sistem

Opisani modul za obdelavo bioopti¢nih signalov predstavlja enega od klju¢nih elemen-
tov za brezzi¢no obdelavo in prenos biomedicinskih signalov. Delovanje bioopti¢nih
senzorjev ni mozno brez vira svetlobe. Od tega, kako uc¢inkovit je tak vir svetlobe, pa
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je odvisno, ali bo tudi celoten modul za zajem in obdelavo bioopti¢nih signalov energij-
sko ucinkovit. Ce smo v prejsnjih dveh poglavjih govorili o uA napajalnega toka, smo
pri napajanju svetlobnih virov za razred visje, v miliamperskem podrocju, kar vsekakor
zelo omejuje uporabo v sistemih z zelo majhno porabo energije.

V primeru, ko je opti¢na pot skoraj idealna, je lahko tudi koli¢ina svetlobe, ki jo
potrebujemo za presvetlitev opazovanega tkiva, relativno majhna, da Se dobimo dovolj
koristnega signala iz fotodiode. Vendar na to ne moremo ra¢unati. Pomemben zaklju-
¢ek na tem mestu bi torej lahko bil, da je poraba bioopti¢nih senzorjev mo¢no odvisna
ne samo od vrste aplikacije, ampak tudi od nacina uporabe. To v sistem, ki vsebuje tak
senzor, vnaSa nepredvidljivosti, vsaj kar se ti¢e npr. napovedovanja trajanja baterij-
skega napajanja. Z uporabniskega stalis¢a pa taka negotovost ni najbolj sprejemljiva.
MozZnosti sta dve: ali bioopti¢nega vmesnika sploh ne uporabimo, ali pa uporabimo
dovolj velik energijski vir (baterijo), ki omogo¢a pri¢akovano trajanje delovanja pri

Zaradi opisanih tezav je nac¢rtovanje in integracija modula za obdelavo bioopti¢nih
signalov v kon¢ni sistem zelo zahtevna naloga, ki mora biti skrbno nacrtovana in iz-
peljana. Poleg opisanih metod obdelave bioopti¢nih signalov je Se veliko prostora za
raziskovanje novih optimizacijskih metod na podrocju znizevanja porabe in obdelave
signalov pri slabsih razmerjih signal /Sum.

Koné¢ni izvedbi elektronskega vezja sem kljub opisanim tezavam dodal bioopti¢ni
modul, ki deluje na osnovi AFE4490.
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Poglavje 6

Merjenje in obdelava bioimpedanc¢nih
signalov

Merjenje bioimpedance je povsem enako merjenju katerekoli impedance, ki je vsota
uporovne in reaktanéne komponente. Za meritev se uporablja Stiri-tockovna merilna
metoda, kjer dve elektrodi vsilita izmenic¢ni tok skozi tkivo, na drugem paru elektrod pa
merilnik meri napetost. Iz razmerja amplitud in faznega zamika potem lahko dolo¢imo
vrednost kompleksne impedance. Pri tem lahko spreminjamo frekvenco in tako dobimo
frekven¢no odvisnost impedance, kar imenujemo impedanc¢na spektroskopija.

Tkivo sestavljajo celice in intersticijska tekocina. Tako citosol kot intersticijska te-
koc¢ina vsebujeta ione, zato ju obravnavamo kot elektrolita. Pri nizkih frekvencah je
tkivo ionski prevodnik, v kovinskih prevodnikih in polprevodnikih so prenasalci elek-
tricnega toka elektroni. V elektrolitu pa so to ioni. Poleg prostih ionov, ki prenasajo
naboj, so v tkivu Se velike polarizirane molekule beljakovin, ki so prevelike, da bi se
gibale zaradi izmeni¢nega elektri¢nega polja, lahko pa se orientirajo glede na gradient
elektricnega polja. Z merjenjem impedance pri razli¢nih frekvencah (bioimpedanéna
spektroskopija) lahko torej ocenimo sestavo tkiva.

Ionska prevodnost je odvisna od koncentracije, aktivnosti, naboja in mobilnosti
prostih ionov. Glavni ioni z najvecjim doprinosom k ionski prevodnosti tkiva so trije
kationi K*, Na® in Ca™™.

Citosol in intersticijsko tekocino loc¢uje celicna membrana, ki je elektri¢no slabse
prevodna in jo obravnavamo kot dielektrik. Celotna struktura vseh treh substanc
deluje kot kondenzator s specifi¢no ploskovno kapacitivnostjo priblizno 10mFm=2 [173].
V celicni membrani se nahajajo membranske beljakovine, ki pod dolocenimi pogoji
prosto prepuscajo ione. Z elektricnega stalisc¢a ti ionski kanali pasivno prepuscajo tok
preko membrane.

Dielektri¢ni model tkiva pokriva veliko Stevilo teorij, ki so bile razvite v preteklo-
sti. Izérpen pregled teh modelov je na voljo v literaturi [174]. Impedanca tkiva je
frekvencéno spremenljiva, mehanizmov za tako odvisnost pa je ve¢ in so v razli¢nih fre-
kven¢nih podrocjih razlicni. Vplivajo tako dielektri¢ne lastnosti celi¢cnih membran kot
sestava in koncentracije teko¢in. Pri nizjih frekvencah elektri¢no polje ne precka celic-
nih membran, ampak ostaja ve¢inoma v intersticijski tekoc¢ini. Bolj kot se frekvenca
visa, bolj tudi eletri¢ni tok prodira preko celi¢cne membrane, saj se zaradi kapacitivnega
znacaja njena impedanca zniza.

7 merjenjem impedance dolo¢imo sestavo tkiva, in sicer koli¢ino vode v telesu in
delez te v celicah in izven njih. Razli¢na stanja pacienta lahko moc¢no spremenijo ta
razmerja, npr. pri dializi ali edemih (npr. pulmonarni edem).

Tudi dihanje je eden od opazovanih vitalnih znakov v intenzivni oskrbi pacienta. Di-
hanje lahko opazujemo s pomocjo impedan¢ne pnevmografije. Celoten cikel od zacetka
vdiha do konca izdiha imenujemo respiratorni cikel (RC). Kljub temu, da se v kli-



52 Poglavje 6. Merjenje in obdelava bioimpedanénih signalov

ni¢ni praksi najveckrat spremlja saturacijo SpOs, so spremembe v RC lahko pokazatelj
resnega obolenja ali kriti¢nega stanja pacienta [175]-[177].

6.1 Zaznavanje dihanja

Dihanje lahko zaznavamo na razli¢ne nac¢ine. Poznamo kontaktne in brezkontaktne me-
tode. Med brezkontaktne metode spadajo radarski sistemi, s katerimi zaznavamo male
premike prsnega koSa. Kontaktne metode vkljuc¢ujejo senzorje, pri katerih je potreben
neposreden stik s telesom. Med te sodijo akusti¢ni senzorji, ki zaznavajo Sume pri
dihanju, senzorji, ki zaznavajo pretok zraka, in opti¢ni senzorji, ki zaznavajo saturacijo
krvi s kisikom in drugimi plini na osnovi sprememb opti¢nih lastnosti krvi ali tkiv. Op-
ti¢ne metode sem podrobneje opisal v poglavju 5. Kontaktni na¢in zaznavanja dihanja
je mozen tudi z meritvijo impedance preko elektrod za EKG. Namesto meritve EKG
se lahko galvanski stik s prsnim koSem izkoristi za zaznavanje sprememb v impedanci
zaradi sprememb oblike prsnega kosa.

Primer majhnega (kontaktnega) sistema za zaznavanje dihanja je senzor, ki se nosi
na prsnem koSu, opisan v viru: [178|. Senzor zaznava dihanje na neinvazivni nagin s
pomocjo zajemanja zvokov pri dihanju. Avtorji so se ukvarjali predvsem z odpravlja-
njem vplivov Sumov iz okolice, ki niso neposredno povezani z dihanjem. Predstavili
so algoritem, ki je z gotovostjo, vecjo od 91 %, pravilno predvidel frekvenco dihanja.
Pri tem se niso veliko ukvarjali z energijsko porabo sistema. Predstavljena resitev je
izvedljiva z enim samim integriranim vezjem, kar omogoca relativno nizko porabo.

Ena bolj uveljavljenih metod za merjenje dihanja uporablja dva raztegljiva trakova.
Takemu traku se spreminja upornost v odvisnosti od tega, koliko je raztegnjen. Eden je
name$cen preko prsnega kosa, drug pa preko trebuha v viSini popka [179]. Zaznavanje
sprememb upornosti je izvedeno z zelo majhno porabo, vendar je tezava v uporabi
velikih in nerodnih trakov. V primeru, ko takih trakov ne moremo postaviti na kozo
pacienta (npr. pri opeklinah ali hudih vnetjih s svezimi ranami), pa ta metoda povsem
odpove.

Zanimiva resitev zaznave premikov prsnega koSa uporablja senzorje pospeska [180].
Sistem je bil preizkuSen pri razlicnih oblikah dihanja (normalno, apnea, hitro) in v
razli¢nih polozajih pacienta (stoje, sede, leze). Princip se je izkazal za uporabnega pri
zaznavanju dolocenih vrst nepravilnosti pri dihanju. Tipi¢en primer uporabe senzorja
pospeska je bolezen, pri kateri pacient mo¢no kaslja, npr. KOPB.

Sodobni pospeskovni senzorji imajo zelo majhno porabo. Ker se mi zdi taka uporaba
zanimiva, sem v svoj prototipni senzor vgradil tudi tro-osni merilnik pospeska. Pri
vegradnji v multiparametri¢ni sistem pricakujem bistveno prednost pred samostojnim
senzorjem, predvsem zaradi ¢asovne sinhronizacije zajema ostalih signalov. S tem
casovnim ujemanjem ne le zaznamo kaselj, ampak lahko z obdelavo vec¢ signalov na
enkrat ugotovimo povezanost simptomov med sabo. Tak na¢in uporabe omogoca razvoj
novih diagnosti¢nih principov.

6.1.1 Merjenje impedance prsnega koSa

Merjenje respiratorne dejavnosti je lahko zdruzeno z merjenjem EKG, saj za obe vrsti
meritve lahko uporabimo iste elektrode. 7Z impedanéno pnevmografijo zaznamo
spremembe v specificni prevodnosti prsnega koSa. Z analizo izmerjene impedance se
da sklepati o specifi¢nih stanjih prsnega kosa in dihalnih organov pacienta med opazo-
vanjem v intenzivni negi [181].

Samostojni brezkontaktni senzorski sistemi za merjenje dihanja so zelo redki. V
literaturi razen omenjenih primerov s pomocjo radarja in opti¢nih metod nisem zasledil
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drugih, bolj kompaktnih resitev brezkontaktnega merjenja dihanja.

Brezkontaktno merjenje dihanja je v nekaterih primerih izjemnega pomena. Eden
takih primerov so hudo opeceni pacienti. Ce ima pacient zelo poskodovano kozo, je vsak
direkten stik med elektrodo in poskodovanim tkivom lahko potencialen vir okuzbe in
zapletov. Eden od moznih principov za brezkontaktno merjenje dielektri¢nih lastno-
sti tkiva sloni na uporabi mikrovalov. Sprememba permeabilnosti tkiva je znana pri
(pato-)fizioloskih procesih [182|. Tak material postavimo v elektromagnetno polje v
okolici resonatorja, ki niha z resonanc¢no frekvenco, odvisno od permeabilnosti okolice.
S tem lahko zaznavamo spremembo permeabilnosti materiala v blizini resonatorja. Re-
sonan¢na frekvenca resonatorja je poleg permeabilnosti dielektrika odvisna tudi od
geometrije. Obrocasti resonatorji so znani po tem, da imajo dokaj sirok frekvencni pas
delovanja. Objavljen je bil npr. resonator s pasovno Sirino 30 % [183]. To lahko upora-
bimo za resonator, ki deluje kot bioimpedanc¢ni senzor, obenem pa omogoca realizacijo
z nizko porabo. Tehni¢no podobna resitev za druge (nemedicinske) aplikacije je bila
predstavljena z zelo varéno porabo pod 100 pA [184]. Poleg tega ima tak nacin mer-
jenja veliko selektivnost in ob¢utljivost [167]. Od medicinskih aplikacij, ki izrabljajo
opisan nacin meritve, bi izpostavil mikrovalovno merjenje srénega utripa in dihanja v
realnem casu [185]. Z merjenjem sprememb v dielektri¢nih lastnostih tkiva je mozno
realizirati tudi merjenje ve¢ kot enega parametra, npr. merjenje srénega ritma, dihanja,
spremembe koli¢ine vode v pljucih in ¢asovni diagram delovanja srca [186].

6.1.2 Druge bioimpedanc¢ne diagnosti¢ne metode

Poleg respiratorne funkcije se s pomocjo impedancne analize dolo¢a tudi kardiovasku-
larna aktivnost. Impedan¢na kardiografija oz. bioimpedanc¢na pletizmografija se
uporablja za dolo¢anje minutnega volumna srca [187].

6.2 Bioimpedanc¢ni senzor

Meritve impedance v Sirokem frekven¢nem spektru imenujemo bioimpedanc¢na spek-
troskopija. Sprememba impedance znotraj tkiva lahko pove o spremembah v tkivu, ki
so posledica normalnega delovanja ali bolezenskih sprememb. Ze pri opisu modula za
bioelektri¢ne meritve sem opisal metodo merjenja bioimpedance s kontaktnim merje-
njem fazne razlike med tokom in napetostjo pri injiciranju izmeni¢nega toka v tkivo. V
primeru, ko tak direkten stik ni mogoc¢, potrebujemo brezkontaktno merilno metodo.

6.2.1 Model prsnega kosa

Tkivo lahko ponazorimo kot volumsko razporejen prevodnik s specificno prevodnostjo,
ki je funkcija prostora in ¢asa. Specificna prevodnost se s ¢asom spreminja zaradi
razli¢nih fizioloskih dejavnikov. Primer so pljuca, ki se polnijo z zrakom. Delez zraka
v tkivu se poveca z vdihom in zmanjsa z izdihom.

Ustrezen impedanc¢ni model telesa ali prsnega koSa omogoca natancno analizo stanja
v organizmu na osnovi izmerjenih bioimpedan¢nih signalov. Obstaja veliko bioimpe-
dan¢nih modelov prsnega kosa in tudi celega telesa [188]-[191]. Ti bolj ali manj na-
tan¢no opisujejo dogajanje znotraj tkiva, v danem primeru ponazorjenega z modelom
volumskega prevodnika.



54 Poglavje 6. Merjenje in obdelava bioimpedanénih signalov

6.2.2 Komponente sistema

Vezje, ki sem ga skonstruiral za brezkontaktno zaznavanje impedanc¢nih sprememb
v tkivu, deluje na principu spremembe resonan¢ne frekvence resonatorja, ki ima za
dielektrik kar opazovano tkivo. Metoda ni nova, saj se uporablja za dolocevanje diele-
ktri¢nih lastnosti substratov za tiskana vezja ali drugih materialov [192]. Resonanc¢na
frekvenca resonatorja je odvisna od permeabilnosti dielektrika, v katerega je resonator
postavljen, in od njegove geometrije. Blok shema takega senzorja je prikazana na sliki
6.1. Impedanc¢ne meritve tkiv so bile opravljene v preteklosti. Tako so npr. obcutne
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Slika 6.1: Resonan¢ni senzor za bioimpedanc¢ne meritve: blok shema.

spremembe v pljucih pri frekvencah med 9.6 kHz—1.2 MHz [182]. Take spremembe so
seveda posledica dihanja, pri katerem se razmerje med tkivom in zrakom spreminja. Pri
vigjih frekvencah je impedanca tkiva odvisna predvsem od vsebnosti soli. Prevodnost
tkiva je proporcionalna molarni koncentraciji NaCl [193]. V kolikor se ta koncentra-
cija ne spreminja hitreje, kot opazovani drugi vplivi na impedance, lahko pri¢akujemo
dovolj veliko obc¢utljivost merilne metode.

6.2.2.1 Resonator

Resonatorji se pogosto uporabljajo v senzorskih aplikacijah [194]. Nekatere tipi¢ne
aplikacije so: optimizacija debeline substrata za mikrotrakasta vezja [195], dolo¢anje
vrednosti elementov nadomestnega vezja [196|, dielektri¢na karakterizacija [197], [198]
ali Sirokopasovno ovrednotenje dielektri¢nih lastnosti [199]. Obrocasti resonatorji so
tudi standardna struktura za dolo¢anje dielektri¢nih lastnosti tiskanih vezij [200]. Po-
drobnejsi opis dielektri¢nih lastnosti tkiv je podan v poglavju 9.2.1.1, kjer govorim o
vplivu tkiva na propagacijo elektromagnetnega valovanja.

Osnovno resonatorsko vezje je prikazano na sliki 6.2. Sestavljeno je iz dveh napajal-
nih linij, ki sta preko rez povezani z resonatorjem. Na resonatorju se ustvari valovanje
z valovno dolzino, ki je celi veckratnik obsega (en. 6.1).

nA\g =mD,n=1,23,.. (6.1)

kjer je n red resonance in D srednji premer resonatorja. Pri resonanci prvega reda
(n = 1) je valovna dolzina enaka obsegu.

Mikrotrakasta struktura, prikazana na sliki 6.2, je postavljena v disperzni medij.
Izdelana je na substratu z relativno dielektri¢nostjo (e,). Nad resonatorjem je neznan
material, ki ima relativno dielektri¢no konstanto (e,). Ko frekvenco nizamo (f +— 0),
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Slika 6.2: Sestavni deli mikrotrakastega generatorja (levo) in oznac¢be dimenzij (desno).

je efektivna dielektri¢nost enakomerno razporejena med €, in €, en.6.2.

ee%%(ez+€s),f|—>0 (6.2)
kjer je €5 relativna dielektri¢na konstanta substrata in €, povprecna relativna dielek-
tricna konstanta v mediju nad resonatorjem.

Ko gremo s frekvenco navzgor, pa postanejo mikrotrakaste linije elektri¢no Sirse in
je skoraj vse elektromagnetno polje omejeno s substratom. Pri ekstremu (f — oo) je
efektivna dielektriénost €. enaka €5 (en. 6.3).

€e X €, [ H> 00 (6.3)

Iz zapisanih enacb 6.2 in 6.3 lahko zaklju¢imo, da je dielektri¢nost e, odvisna od fre-
kvence.

Fazna hitrost v disperznem sredstvu je odvisna od frekvence v, = f\, in je nizja od
hitrosti ¢ v praznem prostoru za faktor ,/e.:

(6.4)

Ce oznac¢imo z lr celotno dolzino obroca resonatorja in nadomestimo A\, v en.6.1 z
en.6.4, dobimo frekvencno odvisnost efektivne dielektri¢nosti:

nc
frlr

Iz enacbe 6.5 lahko izra¢unamo efektivno dielektri¢nost, ¢e poznamo geometrijo reso-
natorja lgr, resonan¢no frekvenco f in red resonance [201|. Za izra¢un €, bi seveda
morali poznati Se kaj ve¢, vendar to ni nas cilj.

Za medicinsko aplikacijo poznavanje povprecne dielektricnosti tkiva nima vecjega
terapevtskega ali diagnosticnega pomena. Bolj kot absolutna vrednost dielektri¢nosti,
je zanimivo opazovanje spremembe dielektri¢nosti zaradi fiziologkih vplivov. Ce opazu-
jemo spremembe fgr, lahko iz tega sklepamo na fizioloske procese v tkivu. Tako lahko
npr. brezkontaktno merimo frekvenco dihanja.

Za potrebe preizkuSanja (na sebi) sem izdelal resonator in pripadajoce vezje, ki ga
bom opisal v nadaljevanju. Geometrija resonatorja je prikazana na sliki 6.2, stran 55.

(6.5)

€e —

6.2.2.2 Oscilator

Resonator s slike 6.2 sem uporabil v vezju oscilatorja, ki je zanihal s frekvenco fr prvega
reda (n = 1, gl. en. 6.1). Za aktivni element oscilatorja sem izbral NPN tranzistor
BFP520, ki je namenjen za visoko frekvenc¢ne aplikacije in je deloval kot ojacevalnik.
Na vhod ojacevalnika sem pripeljal eno stran resonatorja, izhod pa je napajal drugo
stran resonatorja in obenem sluzil kot vir izhodnega signala. Vhodni filter sem uporabil
za odpravo pojava visjih harmonikov in s tem resonanc visjega reda. Resonator sem
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postavil v povratno zanko. Delovanje oscilatorja in njegova dolgoro¢na stabilnost nista
kriti¢ni, saj s tem vezjem opazujem zgolj kratkotrajne relativne premike frekvence.
Prav tako se nisem ukvarjal z analizo faznega Suma, ker v tej aplikaciji ni pomemben.
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Slika 6.3: Shema oscilatorja.

6.2.2.3 Nizkoprepustni filter

Nizkopasovni filter na vhodu oscilatorja preprecuje oscilacije pri visjih frekvencah, saj
ima izbrani BFP520 sirok frekvencni pas delovanja. Podrobnejsa shema oscilatorja s
filtrom je prikazana na sliki 6.3, izdelan prototip oscilatorja pa je na sliki 6.4.

Slika 6.4: Izdelan prototip oscilatorja. Substrat vezja je Rogers RO3006 visokofrekvencni substrat z
€ER — 6, 2.

6.2.2.4 Delilnik frekvence

Frekvenco signala iz oscilatorja sem najprej delil z delilnikom frekvence uPB1507GV.
Temu lahko na vhodu pripeljemo signale med 500 MHz in 3 GHz. Faktor deljenja se
da izbirati, in sicer +256, +128 in +64. Zal je delilnik frekvence ena bolj potratnih
komponent v celotnem vezju, saj porabi okrog 90 mW moc¢i, ko je v aktivnem delovanju.
To je absolutno prevec za sistem, kot sem si ga zamislil, in bi bilo potrebno v kon¢ni
izvedbi poiskati varénejso resitev.

6.2.2.5 Frekvencni sintetizator

Tradicionalno je frekvencni sintetizator analogni PLL. Sodobni direktni digitalni sinte-
tizatorji imajo nekatere prednosti pred PLL. V svojem vezju sem se odlo¢il za uporabo
DDS generatorja signala, saj omogoca dobro natanc¢nost, zelo majhen korak nastavlja-
nja frekvence, hitre spremembe frekvence ali faze in sprejemljivo nizko porabo. Blok
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shema DDS sintetizatorja je prikazana na sliki 6.5. Srce DDS sintetizatorja je fazni
akumulator, ki naslavlja vpogledno tabelo z vnaprej izracunanimi vrednostmi sinusa
med 0° in 360°. Ta pretvori vrednost linearne faze, ki predstavlja naslov v tabeli, v
izhodno vrednost, ki predstavlja sinus. Ta vrednost je na vhodu hitrega DA pretvor-
nika, ki generira sinusni signal in ima nekatere tocke izpuscene, saj fazni akumulator
skoraj vedno Steje s korakom, ki je vecji od 1. Izhod iz AD pretvornika je potrebno Se
filtrirati, izhodni signal iz filtra pa je Ze kar dober priblizek sinusa. Fazni akumulator
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Slika 6.5: Blok shema DDS sintetizatorja.

ima fazni register, Sirok m-bitov z 2™ moznimi vrednostmi znotraj enega cikla faze.
V vsakem ciklu se register poveca natanko za uglasevalno stevilo N. Ko je vrednost
vecja od 2™, se pristevanje N nadaljuje, seveda s prehodom brez visjih bitov, ki so na
mestih, ve¢jih od m. Izhodna napetost iz DDS je torej podana z izrazom:

N
four = 22¢ (6.
Locljivost nastavljanja frekvence lahko izracunamo, ko je N = 1:
fine = g—g (6.7)

Opisani frekvencni generator je zelo fleksibilen, se ga da hitro nastavljati in ima veliko
lo¢ljivost nastavljanja. Ker ima hiter cas vzpostavljanja aktivnega delovnega rezima,
je taka arhitektura primerna za periodi¢no ugaSanje v energijsko varénem sistemu.
Locljivost za primer, ko sem uporabil 75 MHz takt v vezju s 16 bitnim faznim registrom,
je fine=0,28. Uporabljeni AD9834 ima tudi vhodni signal, ki ga preklopi v varc¢evalni
nacin, tako da ni potrebno dodatno stikalo za vklop napajanja.

6.2.2.6 Mesalna stopnja

Signala iz frekvencnega delilnika in DDS generatorja sem pripeljal na vhod mesalne
stopnje, ki sem jo uporabil za pretvorbo frekvence na take vrednosti, ki se jih da
meriti direktno z mikrokrmilnikjem. Signal iz frekven¢énega delilnika (slika 6.1) niha s
frekvenco fr. Ta se mesa s signalom frekvence fp iz DDS generatorja.

VR = VR cos(th)wR = 27TfR (68)
vp = Vp cos(wpt)wp = 27 fp (6.9)
Izhodni signal iz mesalnika je produkt obeh vhodnih signalov:
VRV,
vy = R2 D {cos|(wg + wp) 1] + cos[(wr — wp) t]} (6.10)

Izhod mesalnika gre Se preko filtra, ki izlo¢i zgornji del spektra (fr + Fp). Kadar sta
frekvenci obeh signalov zelo blizu, ima izhodni signal iz meSalnika zelo nizko frekvenco,
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kar pa ni najbolj priporocljivo, saj je stabilnost frekvence takega signala zelo slaba. Za-
radi tega je dobro imeti vsaj nekaj kHz med obema signaloma, da zagotovimo stabilno
delovanje. S primernim algoritmom sledenja frekvenci iz resonatorja s frekvenco DDS
lahko zaznavamo signale v zelo Sirokem spektru. Zaradi hitrega odziva DDS lahko spre-
membam tudi zelo hitro sledimo. Celoten modul sem izdelal na majhnem substratu.
Prototip je na sliki 6.6.

| Priklop RF
signala

Digitalni
vmesnik

Slika 6.6: Frekven¢ni delilnik, DDS in meSalnik.

6.2.3 Delovanje bioimpedan¢nega senzorja

Vezje, prikazano na sliki 6.1, ima Sirok frekven¢ni spekter delovanja in zelo hiter odziv.
Oboje sicer pomeni fleksibilnost, vendar ima za posledico tezje nadzorovanje delovanja,
predvsem ohranjanje delovanja znotraj delovnega podrocja. Pri izvajanju meritev sem
moral najprej preleteti celoten spekter frekvenc, ki sem jih pri¢akoval pri danih pogojih,
da sem poiskal, pri kateri frekvenci resonator niha. Frekvenca DDS je bila v tem
primeru nekje blizu frekvence iz delilnika. Potem pa sem vzdrzeval izhod mesalnika na
¢imbolj enaki frekvenci in spreminjal frekvenco DDS tako, da je sledila frekvenci signala
iz delilnika (minus izhodna frekvenca mesalnika). Iz trenutne vrednosti uglasevanja N
(gl. en. 6.6) DDS sem potem izrac¢unal dejansko frekvenco, pri kateri niha resonator.

6.3 Implementacija in preizkusSanje

V sistemu sem predvidel implementacijo dveh bioimpedanénih senzorjev. Prvi je kon-
taktni, ki uporablja vmesnik za bioelektri¢ne signale in je sestavni del tega vmesnika.
Drug bioimpedanc¢ni senzor, opisan v tem poglavju, pa uporablja brezkontaktni princip
delovanja. Preizkusanja bioimpedanc¢nega senzorja sem se lotil pri njegovih komponen-
tah. Najprej sem izmeril karakteristike resonatorja s pomocjo vektorskega analizatorja
in jih primerjal z izracunanimi. Potem sem resonator uporabil v oscilatorju in dodal
Se ostale komponente senzorja (delilnik frekvence, DDS vir, in meSalnik). Kompo-
nente vezja sem nadzoroval s pomocjo mikrokrmilnikja, ki je bil preko USB povezave
prikljuc¢en na racunalnik, kjer sem spremljal delovanje in zajemal podatke.

6.3.1 Karakteristika resonatorja

Karakteristiko resonatorja sem izmeril in izracunal s pomocjo simulacije. Kot je to
obic¢ajno v navadi pri analizi visokofrekvenc¢nih vezij, sem oba rezultata primerjal in
ugotovil, da se medsebojno zadovoljivo ujemata. To pomeni, da bi lahko s pomocjo
rezultatov simulacije predvidel delovanje resonatorja tudi v primeru, ko ta ni v zraku,
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ampak je nad njim dolocena plast tkiva. Lastnosti tkiva so sicer zelo dobro dolocene
s pomocjo izraCuna, navedenega v poglavju 9.2.1.1, kjer sem opisal vpliv tkiva kot
dielektrika na Sirjenje elektromagnetnega valovanja.

6.3.1.1 Merjenje prototipa resonatorja

Meritve sem izvedel z vektorskim analizatorjem N9923A proizvajalca Agilent. Meril
sem S-parameter Sy; v frekvencénem podrocju od 2 MHz do 6 GHz.

Vektorski analizator meri dvovratno vezje s pomocjo potujoc¢ih napetostnih valov.
Ker je moj resonator simetricen, je v osnovi dovolj le en par parametrov in sicer Sty
in S9;. Za uporabo resonatorja v oscilatorju me je zanimalo predvsem prevajalno
slabljenje v napredujoc¢i smeri Sy;. Rezultat meritev je prikazan z grafom na sliki 6.8,
na katerem se lepo vidi osnovna in prva visja resonanc¢na frekvenca, kjer ima stojni val
dva vrha.

6.3.1.2 Simulacija resonatorja

Resonator sem simuliral z metodo koné¢nih elementov v frekvenénem prostoru. Mo-
del sem sestavil po dejanskem prototipu, tako da se je geometrijsko ¢imbolj ujemal.
Podatke o materialih sem pridobil iz podatkovnega lista proizvajalca [202].

Rezultate analize za prve §tiri resonanc¢ne frekvence sem prikazal na sliki 6.7. Z
barvnim diagramom je prikazana jakost elektri¢nega polja in sicer normalna (pravoko-
tna) komponenta v logaritemskem merilu. Legenda ob strani predstavlja vrednost v
dBm.

A 10.127 A 8.8948

v -5.1966 v -7.2563

A 8.5664 A 9.2064

v -3.747 v -4.1757

Slika 6.7: Jakost elektri¢nega polja na povrsini resonatorja pri prvih Stirih resonanénih frekvencah.

6.3.1.3 Primerjava meritev in simulacije

Primerjalni rezultati meritev in simulacije so na sliki 6.8, kjer je prikazana frekvencna
odvisnost parametra S9;. Izra¢unana in izmerjena osnovna resonanc¢na frekvenca pri
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n = 1 se je skoraj do MHz natan¢no ujemala pri frekvenci f;=2,101 GHz. Pri naslednji
resonancni frekvenci pri n = 2, pa je bila razlika Ze malo vecja. Z izracunom sem dobil
resonanco pri 4,162 GHz, medtem ko sem na prototipu izmeril resonanco nekoliko nizje
pri 4,134 GHz.
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Slika 6.8: Izra¢unano in izmerjeno prevajalno slabljenje v napredujo¢i smeri S; med 2MHz and 6GHz.

6.3.2 Preizkus oscilatorja

Glavni del oscilatorja je ojacevalnik. Preizkus oscilatorja sem pricel z meritvijo oja-
¢anja. Podobno kot resonator sem tudi tu meril ojacanje v napredujo¢i smeri So;.
Rezultati meritve so prikazani na sliki 6.9.

20

Vee = 3V
Vce = 3,5V
Vece = 4V
Vce = 4,5V
Vce = 5V
Vce = 5,5V
Vee = 6V
Vce = 6,5V
Vece =7V

S21 (dB)

-40 T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000

f (MHz)

Slika 6.9: Meritev S2; na odprti zanki oscilatorja. Zeleno oznaceno frekvenéno podrodje je interval,
ki je uporaben za bioimpedané¢ni senzor.

Za stabilno delovanje oscilatorja pri¢cakujemo ojacanje nad 6 dB. Iz rezultatov me-
ritev je razvidno, da je ojac¢anje v pricakovanem obsegu resonan¢nih frekvenc bioimpe-
danc¢nega senzorja dovolj veliko pri napajanjih nad 4 V.
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6.3.3 Preizkus celotnega senzorja

Celoten senzor sem preizkusil tako, da sem priblizal resonator omejenemu volumnu s
periodi¢no spreminjajoc¢o volumsko impedanco. Opazoval sem spremembe resonanc¢ne
frekvence in rezultate sproti shranjeval v datoteke s frekvenco vzorcenja 100 vzorcev
na sekundo. Celoten eksperiment je trajal priblizno 30 sekund. Pri tem sem zapisoval
nastavitve in status DDS generatorja, iz ¢esar sem potem kasneje pri analizi dolo¢il
dejansko frekvenco resonatorja.

2D Graph 4

—— DDS

— Divider
n A ’H ﬁ ' l — Mixer output

6.8

0.3

frequency (MHz)

T T T T T
0 5 10 15 20 25 30
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Slika 6.10: Kon¢ni rezultat bioimpedanéne meritve dihanja.

Periodi¢no spreminjanje impedance znotraj volumna se da razbrati iz surovih od¢it-
kov. Frekvenca na izhodu delilnika je bila med 6.882 MHz in 7.025 MHz, kar predstavlja
pasovno Sirino 0.142MHz. Na mikrovalovni strani sta bili torej frekvenca in pasovna
Sirina 256-krat vecji, in sicer med 1761.8 MHz in 1798.4 MHz.

6.4 Koncni rezultat preizkusa delovanja bioimpedanc¢nega sen-
zorja

7 meritvami sem ugotovil, da je na opisan na¢in mozno zaznati spremembe v dielek-
tri¢cnih lastnostih tkiva s pomocjo relativno preprostega vezja. Pokazalo se je tudi, da
so spremembe zaradi fizioloske aktivnosti, npr. dihanja, kar nekaj razredov manjse od
sprememb dielektri¢nosti, ko sem senzor priblizal tkivu. Zelo se je poznalo tudi pre-
mikanje senzorja po povrsini tkiva. Tega nisem dokumentiral v obliki grafov ali tabel,
vendar je to lahko veéja omejitev za primer uporabe med gibanjem ali intenzivnejSim
premikanjem pacienta. Ko pa so razmere stabilne, je detekcija majhnih sprememb pov-
sem uporabna. Velika prednost pred kontaktnimi bioimpedan¢nimi metodami merjenja
je tudi v tem, da ni potreben direktni stik med resonatorjem in telesom. To lahko pride
prav v nekaterih primerih, ko neposreden stik ni mozen ali bi povzrocil skodo. Tipicen
primer so hudo opeceni pacienti. Taki pacienti imajo lahko tudi huje prizadeta dihala
in spremljanje dihanja brez dotika je lahko izjemnega pomena za uspe$no in hitrejse
okrevanje.
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6.4.1 Profil porabe bioimpedanc¢nega senzorja

Poraba bioimpedan¢nega senzorja ni majhna v primerjavi z ostalimi sklopi v celotnem
sistemu in se nekako ne poda najbolje v celoten koncept. Kljub temu sem izmeril
porabo in vklopne zakasnitve posameznih elementov senzorja.

6.4.1.1 Vklop in poraba DDS

Ob vklopu je DDS generator v svojem zacetnem stanju. Vsi notranji registri imajo
vrednosti ob inicializaciji. Izhod DDS je deaktiviran in najprej sledi nastavitev vseh
potrebnih registrov. Najmanj, kar je potrebno, je en klic funkcije za nastavljanje
izhodne frekvence DDS generatorja.

Po nastavitvi frekvence sledi latentni ¢as DDS generatorja, ki znasa osem ciklov
osnovne frekvence. V mojem primeru sem uporabil oscilator s frekvenco 50MHz. Osem
ciklov traja 1,78 us. Vpis v registre DDS traja 0,7 us. DDS generator je torej pripra-
vljen na delo po 2,5 us. V tem casu je poraba DDS odvisna od frekvence. V ta namen
sem izmeril odvisnost porabe od nastavljene izhodne frekvence.

Izmerjena poraba DDS pri napajanju 3,3 V in pri razli¢nih frekvencah je prikazana
na diagramu na sliki 6.11. Ta poraba DDS traja najmanj 2,5 us od vklopa in Se za cas
odcitka frekvence na izhodu senzorja. V tem ¢asu mora biti DDS generator vklopljen.
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Slika 6.11: Poraba DDS generatorja v odvisnosti od izhodne frekvence. Napajalna napetost je bila
3,3 V in temperatura okolice 25 °C.

Priblizno povpreéno porabo DDS lahko ocenimo na 3,5 mA pri 3,3V napajanja,
kar znese 12 mW. Porabljena energija bo seveda odvisna od tega, koliko ¢asa bo DDS
vkljucen. Predvidoma je start oscilatorja najdaljsi v celem sistemu.

6.4.1.2 Poraba in vklop oscilatorja

Zal 7 opremo, ki mi je bila na voljo, nisem mogel natancno izmeriti zagona oscilatorja.
[zmeril sem lahko le zakasnitev od vklopa napajanja do pojava signala na izhodu de-
lilnika frekvence.

Skupna poraba oscilatorja in delilnika je prikazana v naslednjem razdelku.

6.4.1.3 Poraba delilnika frekvence

Delilnik frekvence je najbolj potraten element v vezju. Na 5V napajanja porabi dobrih
20mA toka (slika 6.13), kar je absolutno izven zastavljenih meja.
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Slika 6.12: Zagon oscilatorja po vklopu. Zagonski ¢as oscilatorja do stabilnega signala na izhodu
delilnika je 220 ps.
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Slika 6.13: Poraba frekven¢nega delilnika (levo) v odvisnosti od napajalne napetosti. Frekvenca
vhodnega signala je bila 1,47 GHz in temperatura okolice 25 °C. Na desni je poraba mesalnika v
odvisnosti od napajalne napetosti. Frekvenca vhodnega signala je bila 5.7421875 MHz, frekvenca
referen¢nega DDS generatorja pa 5.2 MHz. Temperatura okolice je bila 25 °C.
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[z rezultata meritve (slika 6.12) lahko zaklju¢imo, da je zagonski ¢as visokofrekvenc-
nega dela vezja 220 ps. V tem Casu vezje porabi energijo, ki znasa priblizno:

Eosc = IccUcctsrart (6.11)

pri ¢emer je Ioc ~22mA-+8mA Uge =5V in tsragr =220 s, kar da konéno porabo
oscilatorja za en odc¢itek Fpsc =33 ud.

Za uporabo v baterijsko napajanem vezju bi bilo potrebno poiskati manj potraten
delilnik frekvence.

6.4.1.4 Poraba mesSalnika

Poraba mesalnika v odvisnosti od napajalne napetosti je prikazana na sliki 6.13. Kljub
temu, da je meSalnik deklariran za nizko porabo, pa ima vseeno relativno velik napajalni
tok.

Povprec¢na poraba mesalnika v aktivnem stanju je 10,3 mA. Pri napajalni napetosti
3,3 V to pomeni 34 mW priklju¢ne moci za mesalnik.

6.5 Konc¢ni rezultat

Pri vklopu bioimpedanc¢nega senzorja sem naredil delno optimizacijo porabe. Najprej
sem vklopil oscilator in pocakal 225 s, da se je oscilator zanesljivo zagnal in da se je
pojavil izhodni signal na delilniku. Potem sem vklopil DDS; ki je ostal aktiven Se v
povprecju 34 us, da je mikrokrmilnik opravil meritev. Nato sem oscilator in delilnik
ugasnil, DDS pa prestavil v stanje mirovanja, ko mu je poraba padla pod 10 uA. Prav
tako sem prestavil mesalnik v stanje mirovanja, da mu je poraba padla pod 1 pA.

Pregled porabe energije po posameznih sklopih senzorja sem zbral v tabeli 6.1. Za
eno pretvorbo senzor potrebuje 40uJ energije v ¢asu cca. 0,25 ms. Za odcitavanje
poteka dihanja je dovolj, ¢e vzorc¢imo senzor 200-krat na sekundo, kar pomeni 5 ms
med meritvami. Senzor je po takem scenariju lahko aktiven le 5 % ¢asa. Za enak delez
se tudi zmanjSa povpre¢na poraba v primerjavi s porabo stalno aktivnega senzorja.

Tabela 6.1: Profil porabe energije za bioimpedan¢ni senzor.

Mo¢ Cas Energija
Sklop (mW) (1) (1)
Oscilator in delilnik 150 256.5 38.475
DDS 12 36.5 0.438
Megalnik 34 34 1.156

Skupaj / 256.5 40.069
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Poglavje 7
Temperatura

Spremljanje telesne temperature je Ze od nekdaj ena od osnovnih diagnosti¢nih metod
[203]. Predstavlja tudi enega od $tirih osnovnih vitalnih znakov [204]. Merjenje telesne
temperature na kozi je uc¢inkovita metoda. Za natancéno ovrednotenje toplotnih virov
samo z merjenjem na povrsini koze predstavlja zelo kompleksen in nelinearen problem
[205], zato se uporabljajo tudi invazivne metode. Clovesko telo ima toplotne vire na
nivoju celic. Telesna temperatura je uravnavana z ve¢ regulacijskimi procesi. Pozna-
vanje toplotnih zakonitosti na celicnem in sistemskem nivoju je bistvenega pomena
za diagnosticne metode in na podroc¢ju odlo¢anja o terapevtskih procedurah. Prenos
toplote tik pod povrsjem koze je kompleksen proces. Modeli, ki opisujejo dogajanje, so
primerjalno opisani in zbrani v nekaterih preglednih ¢lankih [203], [206]-[208]. Vecina
teh je zasnovanih na osnovi klasi¢nih modelov prenosa toplote, tem pa so bili dodani
elementi, ki opisujejo dovajanje toplote s krvnim obtokom. Najnovejsi izsledki na po-
dro¢ju biotermalnih modelov so zbrani v [203]. Poenostavljene perfuzijske vplive so v
teh modelih nadomestili bolj natan¢ni opisi dogajanja, tako v domeni geometrije (npr.
dejanska oblika zil), kot tudi v biologki domeni z upoStevanjem aktivnosti, fizioloskih
in pato-fiziologkih sprememb.

Tradicionalno se temperatura meri oralno, rektalno ali aksilarno. Pri nekaterih kri-
ticnih pacientih ali pri posebnih diagnosti¢nih metodah se temperatura lahko meri tudi
na drugih mestih (poziralnik, znotraj zile). Do najbolj to¢nih rezultatov pridemo z inva-
zivnimi metodami, pri ¢emer je najnatancnejsa tista, pri kateri je senzor v pulmonarni
arteriji. Vstavljanje katetra v glavne zile ¢loveskega telesa samo za meritev tempera-
ture se redko uporablja, saj so ostale, manj invazivne metode napredovale do te mere,
da to ni ve¢ nujno potrebno [209]. V literaturi zasledimo [210], da ima enostavnost
uporabe prioriteto pred to¢nostjo meritve. Zaradi tega so najpogosteje uporabljena
mesta meritve v usSesu ali pod pazduho.

Cronin et.al. podajajo smernice za merjenje telesne temperature po razli¢nih meto-
dah z rektalnim, infrarde¢im uSesnim in nazofaringealnim termometrom [211|. Avtorji
tudi navajajo, da je potrebno upostevati veliko ve¢ dejavnikov, kot le enostavnost
uporabe in to¢nost meritve, in sicer: veljavnost, zanesljivost, ovrednotenje produkcije
odpadkov pri senzorjih za enkratno uporabo, vzdrzljivost, varnost, ugodje pacienta in
ceno. Ce upostevamo vse nastete dejavnike, se za najoptimalnejsega izkaze elektron-
ski kontaktni termometer za enkratno uporabo [212|. To je zelo uporaben podatek,
saj je kontaktni senzor obenem tudi najbolj primeren za implementacijo v brezzi¢nem
sistemu (z majhno porabo energije).

Poleg klasi¢nega merjenja telesne temperature je merjenje temperature na povrsini
koze tudi diagnosti¢na metoda za nekatera specificna bolezenska stanja. Packham et
al. so raziskovali merjenje temperature in temperaturnih asimetrij v dlaneh pacien-
tov. Temperaturna nesimetricnost je pokazatelj kompleksnega regionalnega bolecin-
skega sindroma (KRBS) [213], [214]. Tudi v tem primeru so bili uporabljeni povrsinski
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temperaturni senzorji.

7.1 Biotermic¢ni senzorji

Najlazji nac¢in merjenja temperature na povrsini koze je s termistorjem. Ta mora imeti
kar najboljsi toplotni stik s koZzo, obenem pa dobro toplotno izolacijo od okolice.

7.1.1 Termistorji

Namen tega poglavja je primerjati dve tehnologiji izdelave kontaktnega temperatur-
nega senzorja (FR4, LTCC) in raziskati njune razlike. Primerjavo sem delal na osnovi
simulacije in tudi meritev odziva na temperaturne spremembe. Hitrost odziva je za
nizko porabo zelo pomembna, saj hitrejsi odziv pomeni manj porabljenega ¢asa v ak-
tivnem stanju, ko se trosi energija. Hitrost odziva je tudi pomembna v aplikacijah,
ko uporabljamo temperaturne senzorje za lociranje vira toplote pod povrsjem koze.
Taka meritev lahko pomeni pomo¢ pri zaznavanju in lociranju podrocja s povecanim
metabolizmom, ki lahko nastane med drugim zaradi aktivnosti tumorja.

7.1.2 Ostali senzorji

Metode diagnostike tumorjev na osnovi merjenja temperature na povrsini so dobro
znane [215]-[218]. Za to vrsto diagnostike se najve¢ uporablja termi¢na tomografija s
pomocjo infrardecih kamer [219]-[222|. Seveda je uporaba take velike in energijsko po-
tratne opreme neprimerna za male prenosne naprave, kjer se pricakuje kar najmanjsa
poraba energije. Podobni poskusi so bili opisani v mikro-dimenzijah z uporabo mikro-
termoclenov [223|. Uporaba termo¢lenov je sicer u¢inkovita metoda za miniaturizacijo
in uporabo npr. v tankih katetrih za merjenje temperature znotraj telesa, za neinva-
zivne metode merjenja temperature pa ne prinese bistvene prednosti. Ker termoclen
zahteva kompenzacijo hladnega spoja, je v vsakem primeru potrebno meriti tempera-
turo tudi s termistorjem. Ce uporabimo termistor, pa je s stali¢a realizacije vseeno,
ali z njim merimo temperaturo zaradi kompenzacije termoclena ali pa kar direktno me-
rimo temperaturo pacienta. Poleg tega uporaba termistorja nima visokih zahtev glede
obdelave signala, saj vselej merimo upornost, kar pomeni enostavno merjenje napetosti
pri napajanju termistorja s konstantnim tokom.

7.1.3 Enotockovni temperaturni senzor

Senzor je prikazan na sliki 7.1. Sestavljen je iz moc¢nejSega obroca keramike, ki po-
skrbi za mehansko trdnost. V sredini tega obroca je pomol, na katerem so natisnjene
prevodne linije.

Slika 7.1: Risba enotoc¢kovnega temperaturnega senzorja (levo) in realizirana prototipa v tehnologiji
LTCC (sredina) in na substratu tiskanega vezja FR4 (desno).
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Na koncu pomola je natisnjen termistor. Pod termistorjem je substrat stanjsan.
Debelina znasa 600 pum na okvirju in pomolu in se stanjsa na 200 pm pod termistorjem.
Senzor ima direktni kontakt s povrsino, npr. s kozo pacienta.

Povsem identi¢nih mer je tudi eno-tockovni senzor, ki sem ga izdelal s klasi¢no
tehnologijo izdelave tiskanih vezij. Substrat FR4 ima drugacne lastnosti kot keramika.
Fotografija na sliki 7.1 prikazuje izdelan senzor. Kljub temu, da je sam termistor izdelan
skoraj z enako tehnologijo in v zelo podobnih merah kot na LTCC substratu, pa sem
ugotovil, da se popolnoma drugace obnasa predvsem zaradi pritrjevanja s spajkanjem
in posledi¢no drugacnih pogojev delovanja.

7.1.4 Stirito¢kovni temperaturni senzor

Stiritockovni senzor temperature je prikazan na sliki 7.2

Slika 7.2: Stiritockovni temperaturni senzor izdelan v tehnologiji LTCC (levo) in na tiskanem vezju
FR4 (desno).

7.2 Simulacija odziva temperaturnih senzorjev

V tem delu so zbrani in predstavljeni rezultati simulacije toplotnih odzivov. Upora-
bljeni so realni modeli z dejansko geometrijo in snovnimi lastnostmi.

7.2.1 Rezultat simulacij

Rezultati simulacije enotockovnega senzorja na LTCC substratu so prikazani na sliki
7.3. V zgornji vrsti so od leve proti desni: zacetno stanje, odziv po 40 ms in 70 ms. V
spodnji vrsti pa so odzivi po 100 ms, 180 ms in 230 ms.

Primerjalno simulacijo sem naredil Se z enotockovnim temperaturnim senzorjem na
substratu iz FR4. Rezultati so prikazani na sliki 7.4. V zgornji vrsti je zacetno stanje
in odziv po 0,5 s in 3,75 s. V spodnji vrstici pa so odzivi po 4,0 s, 4,25 s in 5,0 s.

Na povrsini senzorja je tanka uporovna plast, ki se ji spreminja upornost v odvisno-
sti od temperature. Odziv temperaturnega senzorja je torej odvisen od temperature
povrSine na stranici, kjer je natisnjen upor. Ker temperatura po celotni povrsini ni
povsem enaka, sem izracunal povpre¢no temperaturo znotraj lika, ki ga omejuje termi-
stor na LTCC ali na prispajkanem termistorju na FR4 substratu. Opazoval sem, kdaj
povpre¢na temperatura v opazovanem podro¢ju doseze temperaturo podlage znotraj
0,1% napake. To sem vzel kot odzivni ¢as temperaturnega senzorja. Na sliki 7.5 je
prikazan ¢asovni diagram senzorja na substratu FR4, na sliki 7.6 pa je odziv senzorja
na LTCC substratu.

7.2.2 Ovrednotenje rezultatov simulacije

Iz rezultatov simulacije lahko razberemo, koliko Casa je potrebnega, da temperaturni
senzor doloc¢ene vrste doseze merjeno temperaturo. Ta Cas potem pogojuje, kako dolgo
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Time=0.1 Surface: Temperature Time (degC) Time=0.18 Surface: Temperature Time (degC) Time=0.23 Surface: Temperature Time (degC)

A 37 A 37

36.975
36.97

36.965 36.965

36.96 36.96
36.955 36.955
36.95 36.95

V¥ 36.432 ¥ 36.959 V¥ 36.991

Slika 7.3: Rezultati simulacije enoto¢kovnega LTCC temperaturnega senzorja.
Til Time=! g Time= -

a3 M A37
36.995 36.995 36.995
36.99 36.99 36.99
36.985 36.985 36.985
36.98 36.98 36.98
36.975 36.975 36.975
36.97 36.97 36.97
36.965 36.965 36.965
36.96 36.96 36.96
36.955 36.955 36.955
36.95 36.95 36.95

¥ 12.833 'V 28.482 V¥ 36.942

Times=. Time= : Times=.

A 37 A 37 A 37
36.995 36.995 36.995
36.99 36.99 36.99
36.985 36.985 36.985
36.98 36.98 36.98
36.975 36.975 36.975
36.97 36.97 36.97
36.965 36.965 36.965
36.96 36.96 36.96
36.955 36.955 36.955
36.95 36.95 36.95

¥ 36.959 ¥ 36.972 V¥ 36.991

Slika 7.4: Rezultati simulacije odziva enotockovnega temperaturnega senzorja na substratu FR4.

je v primeru spremembe potrebno pocakati, da je meritev dovolj to¢na. To tudi pomeni
¢as, ko je vezje aktivno in trosi energijo. Za ta Cas je seveda dobro, da je ¢im krajsi.
Izvedba temperaturnega senzorja na LTCC substratu naj bi bila torej prva izbira pri
nacrtovanju termometrov za povrsinsko kontaktno merjenje temperature.

7.3 Zakljucki in integracija v konc¢ni sistem
Rezultati simulacij so pokazali, da je mozno z izbiro ustrezne tehnologije izdelati kon-

taktni temperaturni senzor s hitrim odzivom, kar je pomembno za zmanjSevanje porabe
energije. Poleg tega lahko take senzorje uporabimo za dolocevanje lokacije toplotnega
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Slika 7.5: Povpre¢na temperatura na povrsini, ki jo zavzema termistorski upor na FR4 substratu.
Prikazan je potek temperature in odstopanje do temperature toplotnega vira.
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Slika 7.6: Povpre¢na temperatura na povrsini, ki jo zavzema termistorski upor na LTCC substratu.
Prikazan je potek temperature in odstopanje do temperature toplotnega vira.

vira, kar predstavlja eno od preprostejsih diagnosti¢nih metod za nekatere hude bolezni.

Procesiranja biotermic¢nih signalov se v tem delu nisem lotil. Ker se termistorju s
spremembo temperature spreminja upornost, ga lahko priklju¢imo na vhod modula za
procesiranje tla¢nih signalov na enak nacin kot senzor tlaka. Namesto polnega mostica
se pri tem spreminja le ena veja mostica, merjenje odziva pa je povsem ekvivalen-
tno. Zaradi tega je lahko tudi vezje in ostalo porcesiranje povsem ekvivalentno meritvi
tlaka, opisanega v enem od predhodnih poglavij. Za implementacijo imamo torej na
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voljo dve moznosti: prva moznost je, da povsem zamenjamo enega od tlacnih kanalov
s temperaturnim, druga moznost pa je, da samo obc¢asno preklopimo iz tla¢ne veje na
temperaturno. Zaradi hitrega odziva s tem ne bi preve¢ motili sicerSnjega kontinuira-
nega merjenja krvnega tlaka.
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Poglavje 8
Procesiranje biokemic¢nih signalov

Poleg osnovnih vitalnih funkcij se pri obravnavi pacienta sre¢amo tudi z biokemic-
nimi merivami in analizami. Delovanje biokemicnih senzorjev lahko razdelimo glede
na osnovni princip pretvorbe kemicnega procesa v elektri¢ni signal. Lahko delujejo
na principu merjenja ¢asovnih sprememb toka (kronoamperometri¢ni) ali elektri¢nega
potenciala (kronopotenciometri¢ni). Druga skupina zajema biokemi¢ne senzorje z line-
arnim prehodom potenciala. V klini¢ni praksi se uporablja Se senzorje, ki delujejo na
ciklicnem voltametricnem principu v enosmerni in izmeni¢ni domeni ter spektroskopiji
elektrokemic¢ne impedance. Pri ovrednotenju procesov na povrsini elektrode v bioke-
mi¢nem senzorju je najveckrat v uporabi cikli¢no voltametri¢ni princip in impedané¢na
spektroskopija. Pri tej vrsti meritev opazujemo transport naboja pri redoks reakciji
znotraj aktivnih plasti senzorja ob znani difuziji reagentov [224]. Podrobnosti impe-
danc¢ne spektroskopije, ciklicne voltametrije in amperometri¢nih metod lahko najdemo
v izbrani literaturi [225], [226].

8.1 Biokemic¢ni senzorji

Biokemicne senzorje lahko glede na uporabo razdelimo v dve vecji skupini. V prvi so
senzorji za laboratorijsko uporabo, kjer se pacientu vzame vzorec, ponavadi v teko¢em
agregatnem stanju, npr. urin, kri, slino ali druge telesne tekocine. Ta vzorec se potem
aplicira na biokemi¢ni senzor, ki pretvori biokemic¢ne signale v elektricne. Glavna
prednost takih ex-vivo senzorjev je njihova robustnost, dokaj enostavna miniaturizacija,
odli¢na selektivnost in optimizacija ciljnih vrednosti opazovanih parametrov. Volumen
potrebnih substanc je z miniaturizacijo minimalen, kar pomeni manjsi in preprostejsi
odvzem pri pacientu.

Druga skupina biokemi¢nih senzorjev se uporablja direktno na pacientu. S takimi
senzorji opravljamo kontinuirano merjenje biokemic¢nih signalov. Glede na postavitev
lahko lo¢imo invazivne in ne-invazivne biokemic¢ne senzorje za kontinuirano merjenje.
Podrocje takih senzorjev je Se v razvojni fazi in Se ni dobro pokrito s komercialnimi
izdelki. Glavni problemi pri invazivnih senzorjih so na podroc¢ju biokompatibilnosti in
konsistentnosti meritev [227]. Pri ne-invazivnih senzorjih pa je problem njihova slaba
dolgoro¢na vzdrzljivost, slaba obcutljivost in selektivnost ter s tem povezani nezeleni
vplivi okolice. Najpogosteje merjena biokemicna signala sta koncentracija glukoze v
krvi in pH. Primer takega senzorja je kapsula za merjenje ezofagealnega pH s pomocjo
brezzicne povezave. Pri tem je senzor z malo kljukico obeSen na tkivo v poziralniku
in tam ostane do 48 ur, ko prijem popusti in senzor odplava po gastrointestinalnem
traktu naprej [228], [229].

Prikazani so bili tudi primeri biokemi¢nih senzorjev, natisnjenih neposredno na te-
kstil. Ti senzorji so bili preizkuSeni pri zaznavi Zelezocianidov, vodikovega peroksida
in NADH v redoks reakcijah [230]. Taka vrsta senzorjev predstavlja zelo uporabno al-
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ternativo in moznost izvedbe z ekstremno nizko porabo ter napajanje s pridobivanjem
energije iz okolice.

Vsi ti senzorji, ki so zaenkrat Se v zaCetnih fazah razvoja, se otepajo s tezavami, ki
niso neposredno povezane z nizko porabo energije, pa¢ pa z osnovno funkcijo delovanja.
Vsekakor pa ni za zanemariti, da se bo stevilo teh senzorjev povecevalo in je smiselno
nacrtovati vezje z ekstremno majhno porabo energije, ki bi bilo sposobno zajemati ele-
ktri¢ne signale iz biokemic¢nih senzorjev. Za zacetek sta dovolj dva biokemicna signala:
pH in koncentracija glukoze.

Najbolj razsirjeni biokemicni senzorji so senzorji za merjenja glukoze v krvi. To
podrocje je nedavno napredovalo do te mere, da postajajo senzorji zanesljivi, dolgo-
ro¢no stabilni in so izdelani s tehnologijami, ki omogo¢ajo nizko porabo energije [231].
Trenutno diabetiki uporabljajo senzorje za kontinuirano merjenje sladkorja v prime-
rih, ko ravni krvnega sladkorja ni mo¢ urediti s periodi¢nim merjenjem. Vsekakor so
taki senzorji Se preve¢ nezanesljivi, da bi lahko sluzili kot element v zaprti regulacijski
zanki za uravnavanje krvnega sladkorja z doziranjem inzulina. V letu 2013 je ameriska
agencija FDA odobrila prvo napravo, kjer se tak senzor lahko uporabi za prekinitev
doziranja inzulina v primeru, ko raven sladkorja pade pod dovoljeno mejo. To je sicer
Se dale¢ od zaprte regulacijske zanke, predstavlja pa prvi korak na poti do tja.

8.1.1 Biosenzorji za merjenje krvnega sladkorja

Na sliki 8.1 je predstavljen osnovni princip delovanja glukoznega senzorja. Vse sodob-
nejse generacije senzorjev temeljijo na podobnih principih, le da so pri tem boljsi zaradi
boljse selektivnosti, hitrejSega odziva, ve¢je tocnosti in nizje cene. Namen malo dalj-
Sega uvoda in opisovanja principa delovanja takega senzorja je razumevanje narave in
dinamike biokemi¢nih signalov in izhodnih elektri¢nih signalov, ki jih biokemic¢ni senzor
generira. To predstavlja osnovo za nacrtovanje vezja za zajem teh signalov. Prav tako
predstavljene in opisane karakteristike sluzijo kot osnova za izra¢un porabe energije in
potreben ¢as za izvedbo posamezne meritve.

Senzor je narejen na tankem plasti¢nem substratu v obliki podolgovatega listica.
Sestavljen je iz ve¢ plasti. Na substrat je polozena plast z elektrodami, ki so prevlecene z
bioaktivno plastjo encimov. Kri v reakcijsko komoro dovede hidrofilna plast, vse skupaj
pa je Se pokrito z zas¢itno plastjo, ki preprecuje degradacijo in omogoc¢i ponovljivost od
listica do listic¢a, ki so sicer za enkratno uporabo. Kot zanimivost lahko navedem, da
se takih listicev v svetu (leta 2013) letno proizvede preko 5 x 109 [232]. Kljub mnogim
izboljsavam in uporabi novih materialov se osnovni princip delovanja v zadnjih 40
letih, odkar je bil odkrit, ni veliko spremenil. Merjenje glukoze deluje na principu, ki
zaznava, koliko kisika se porabi pri reakciji, v kateri sodeluje encim. V elektrokemijskih
senzorjih so najpomembnejsi redoks encimi, ki katalizirajo spremembo bioaktivne plasti
med oksidirano in reducirano obliko. Pri tem nastane visek naboja v obliki prostih
elektronov, kar je mozno detektirati s pomocjo elektronskega vezja.

Zelja in potreba je seveda, da bi razvili senzor, ki bi ga lahko za daljsi ¢as im-
plantirali v telo bolnika. Pri in-vivo senzorjih glukoze predstavlja najvecji problem
biokompatibilnost senzorja z okoliskim tkivom. Ker telo zazna senzor kot tujek, se
pri¢ne boriti proti njemu in ga npr. obda s fibrinom, pri tem pa prekine transport
glukoze do senzorja. Se veéji problem s hujSimi posledicami predstavljajo krvni strdki,
ki lahko nastanejo zaradi tujka v tkivu.

To se da prepreciti s heparinsko prevleko na povrsini senzorja, ki onemogoca koa-
gulacijo. Pri tem pa nastane nov problem, kako imobilizirati heparin na povrsje, in
novo vprasanje, ali je imobiliziran heparin Se vedno bioaktiven [233]. Poleg tega gredo
raziskave v smeri iskanja novih materialov, predvsem na podro¢ju nanodelcev platine
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Slika 8.1: Osnovni princip delovanja biokemi¢nega senzorja glukoze. Sibek amperometri¢ni izhodni
tok pretvori transimpedanéni ojacevalnik v izhodno napetost.

in zlata [234].To je seveda le del izzivov, s katerimi se soocajo raziskovalci. Zaklju¢imo
lahko, da so tezave pri razvoju senzorjev za kontinuirano merjenje glukoze Se na precej
bazi¢nem nivoju. Ker pa so taki senzorji praviloma namenjeni dolgotrajni uporabi, je
7e v tej fazi pomembno, da se pripravi ustrezne resitve za zajem signalov iz teh bioke-
micnih senzorjev, ki bodo imele ¢im nizjo porabo energije in brezzi¢en prenos podatkov
v daljsem ¢asovnem obdobju.

8.1.2 Amperometri¢ni senzor

Transimpedancni ojacevalnik (TIO) na sliki 8.1 pretvori tok na izhodu biokemi¢nega
senzorja v napetost, ki jo lahko digitaliziramo. Izhodna napetost je proporcionalna
vhodnemu toku. Razmerje oz. ojacanje dolo¢a upor Rz v povratni zanki. Idealni TIO
nima vhodnega toka, izhodna napetost pa je podana z enac¢bo 8.1.

UIZH = _[SRF (81)

Upor v povratni zanki (slika 8.1) je v rangu M), saj so tokovi senzorja ranga nA, na
izhodu pa Zelimo vsaj mV. Zaradi visoke upornosti v povratni zanki nastane problem z
odzivnim ¢asom vezja. Druga tezava je, da se pri visokih ojac¢anjih pojavi veliko Suma.
Nacrtovanje optimalnega transimpedancnega ojacevalnika je kompromis med odzivnim
casom, Sumom in porabo.

Izhodni tok senzorja je sestavljen iz koristnega toka amperometri¢nega procesa in
parazitnih komponent. Na redoks proces vplivajo druge elektrokemi¢no aktivne sub-
stance, kot npr. se¢ninska in askorbinska kislina ali nekatera zdravila, npr. paracetamol
[235].

Amperometri¢na senzorska metoda se uporablja pri detekciji prostih elektronov, ki
nastanejo pri elektrokemic¢ni reakciji v senzorju. Ko na senzorski elektrodi pritisnemo
napetost, steCe ¢asovno spremenljiv tok med elektrodama. Jakost elektricnega toka
je odvisna od poteka redoks reakcije. Amplitude so odvisne od hitrosti dovajanja
reagenta v podrocje reakcije. Edini transportni mehanizem v tem primeru je difuzija.
Nivo pritisnjene elektricne napetosti je tak, da vsi ioni, ki dosezejo povrsino elektrode,
oddajo proste elektrone, ti pa predstavljajo izhodni elektri¢ni tok senzorja. V tem
primeru je izhodni tok odvisen zgolj od difuzije glukoze iz okolice. Posredno to pomeni,
da je amplituda izhodnega toka sorazmerna koncentraciji glukoze v analizirani krvi, saj
je difuzija odvisna od razlike v koncentraciji. Ce torej vemo, da se vsa glukoza v redoks
procesu porabi (oksidira), lahko iz oblike izhodnega signala dolo¢imo koncentracijo
glukoze.
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8.2 Procesiranje biokemic¢nih signalov z nizko porabo

Biokemic¢ni senzorji, ki vsebujejo biolosko komponento, npr. encim ali protitelo, se
v klini¢ni praksi uporabljajo za merjenje glukoze ali kreatinina. To so v glavnem
voltametriéni (amperometricni) senzorji. Biokemi¢ni senzorji postavljajo kopico izzi-
vov pri implementaciji. Ze sam nabor parametrov, ki jih je mozno meriti s pomocjo
(bio)kemi¢nih senzorjev, je zelo dolg. Sami procesi merjenja se precej razlikujejo med
sabo, saj so mo¢no odvisni od vrste in dinamike biokemic¢ne reakcije v sami senzor-
ski strukturi. Kemic¢ni senzorji z vgrajeno elektroniko tudi predstavljajo zanimiv izziv
s stalisca enkapsulacije. Elektronsko vezje mora zaznavati zelo majhne tokove in je
obcutljivo na vse zunanje vplive. Po drugi strani pa je senzor izpostavljen substan-
cam, v katerih zelimo meriti biokemi¢ni proces [236]. Kadar govorimo o implantiranih
senzorjih, se srecamo Se s problemom biokompatibilnosti. To tezavo se v medicinskih
napravah resuje na razlicne nacine. Ena od moznosti je uporaba posebnih prevlek, ki
so same po sebi biokompatibilne in tako ustvarijo bariero med ne-biokompatibilnimi
materiali in pacientom. Taka bariera lahko povzroci, da senzor izgubi del ali celo ve¢ino
obc¢utljivosti. V primeru senzorjev za kontinuirano merjenje glukoze v krvi se upora-
blja prevleka iz materiala nafion [237], [238], ki ohrani delovanje senzorske strukture in
zagotovi biokompatibilnost. Druga moznost za dosego biokompatibilnosti je uporaba
ustreznih materialov. Tak senzor v LTCC tehnologiji [239] dokazano deluje, vendar je v
dosegljivi literaturi govora le o samem senzorju, avtorji pa se niso ukvarjali z energijsko
ucinkovitim zajemom signalov iz takega senzorja.

Kontinuirano merjenje glukoze v krvi je pomembna aktivnost pri obravnavanju dia-
beti¢nega pacienta na klinikah [240] ali pri obravnavi hiper- in hipo-glikemi¢nih pacien-
tov med posledi¢nimi akutnimi stanji, ki izhajajo iz tega [241]. Kontinuirano merjenje
glukoze v krvi lahko izvajamo vsaj na tri razli¢ne nacine, in sicer z amperometri¢no,
kulometri¢no in fotometricno metodo. Kulometricna metoda se uporablja npr. pri
senzorjih vlage [242], reflektivna fotometri¢na metoda pa zahteva intenzivno in kom-
pleksno obdelavo signalov, ki je neprimerna za realizacijo v vezju z majhno porabo
[243]. Optimalna izbira za realizacijo s kar najmanjSo porabo se zdi preizkuSena am-
perometri¢na metoda, kjer pri meritvi sodelujejo encimi. Ta metoda se Ze desetletja
uporablja na testnih listicih, kjer na senzor kanemo majhno kapljico krvi, v senzorju
potece reakcija, elektronsko vezje pa meri odziv. Senzor za kontinuirano merjenje je v
uporabi ve¢ dni ali celo tednov. Pri listicu je aktivnih encimov ravno dovolj za izvedbo
ene meritve. Pri kontinuiranem merjenju pa se encimi ne smejo izCrpati v eni sami
meritvi, saj se merilni intervali ponavljajo v razli¢nih ¢asovnih razmikih. Zaradi tega
mora biti aktivni del senzorja ustrezno stabilen, da zdrzi ves ¢as svojega delovanja.
Poleg tega iz senzorske strukture ne sme prehajati nikakrsna snov v tkivo, ki obkroza
tak senzor [237|, [244]. Zaradi manjSe reaktivnosti takega senzorja trpi tudi njegova
obcutljivost.

8.2.1 Amperometri¢ni senzorski vmesnik z nizko porabo

Biokemi¢ni senzor je narejen z dvema ali s tremi elektrodami. Sodobni testni listi¢i
imajo tri elektrode. Delovna elektroda (working electrode, WE) predstavlja glavnino
povrsine, na kateri poteka zajem prostih elektronov, ki nastanejo pri redoks reakciji.
Narejena je iz zlahtne kovine, iz zlata ali platine [245], in predstavlja referen¢ni poten-
cial v merilnem vezju. Druga elektroda je referen¢na elektroda (RE). Narejena je iz
Ag/AgCl. Postavljena je na fiksni potencial tako, da lahko elektroni prehajajo z oksi-
diranega substrata na delovno elektrodo. Pri potenciometri¢cnem merilnem principu
imamo Se tretjo, nasprotno elektrodo (counter electrode) CE, s katero uravnavamo na-
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petost med referencno in delovno elektrodo. Pri tem deluje CE kot izvor ali ponor toka.
Obseg encimske reakcije pri konstantnih pogojih je odvisen od koncentracije elektrode.
Zaradi tega bo koli¢ina proizvedenih prostih elektronov (jakost izhodnega toka) pro-
porcionalna obsegu modifikacije substrata z encimom. Peroksid, ki nastane iz reakcije
oksidira na delovni elektrodi. Preprostejsi senzorji prve generacije so merili porabo
kisika. Moderni testni listi¢i in senzorji za kontinuirano merjenje pa uporabljajo imo-
bilizirane encime, saj je poraba encimov tako manjsa, izdelek pa cenejsi. Taki senzorji
imajo dve encimski stopnji. V prvi fazi v reakciji z glukozno oksidazo glukoza razpade
na glukonsko kislino in peroksid, v drugi fazi pa se peroksid razgradi na vodo in kisik,
ki ga merimo na delovni elektrodi senzorja.

Zc Zw

T
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Slika 8.2: Nadomestno vezje amperometri¢nega biokemicnega senzorja s tremi elektrodami.

Nadomestno vezje senzorja je prikazano na sliki 8.2 [246]. Impedanci elektrod sta
Zw za delovno elektrodo in Z¢ za nasprotno elektrodo. Poenostavljena shema vezja za
zajem signala je prikazana na sliki 8.3. Referenc¢ni ojac¢evalnik RA poganja nasprotno
elektrodo CA. Izhodni tok senzorja Ig merimo na delovni elektrodi. Ko napetost na
senzorju Vs doseze nivo redoks potenciala, je izhodni tok proporcionalen koncentra-
ciji na delovni elektrodi, kot je to prikazano na digramu, slika 8.7. Transimpedanc¢ni
ojacevalnik TIA pretvori izhodni tok senzorja Is v izhodno napetost Voyr, ki jo lahko
digitaliziramo z AD pretvornikom.
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Slika 8.3: Poenostavljena shema vmesnika za merjenje toka iz biokemi¢nega senzorja.

8.2.1.1 Transimpedané¢ni ojacevalnik

Vhod TIA je priklju¢en na delovno elektrodo (slika 8.4 levo). Napetost na izhodu
ojacevalnika Vopr je proporcionalna vhodnemu toku Ig, en.8.2 (slika 8.3). Prednost
uporabe transimpedancnega ojacevalnika je v tem, da ne zahteva dejanske ozemlji-
tve delovne elektrode, ampak je ta lahko na virtualni ozemljitvi. Druga prednost je
enostavnejse vezje, kar seveda pomeni manjSo porabo. V vezju, kjer en sam upor do-
lo¢a prenosno funkcijo, je tudi avtomatic¢na izbira obmoc¢ja delovanja dokaj preprosta
s preklapljanjem upornosti Rg v povratni vezavi (en. 8.2).

UIZH = _[SRF (82)

Virtualna ozemljitev delovne elektrode prinese eno pomanjkljivost. Ker med elektrodo
in referen¢nim potencialom vezja ni direktne povezave, to lahko predstavlja vir Suma.
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Vhodna impedanca transimpedanc¢nega ojacevalnika se s frekvenco visa. Do tega pride

s,
g
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—>
._
——o

Slika 8.4: Transimpedané¢ni ojacevalnik, priklju¢en na delovno elektrodo WE. Na levi je prikazana
klasi¢na izvedba, na desni pa princip s preklopnim kondenzatorjem.

zaradi prevladujoce induktivne komponente vhodne impedance. Zato tudi ojacanje
pade pri vi§jih frekvencah. Tipi¢en biokemic¢ni senzor pa ima bolj kapacitivne znacil-
nosti. Ko na induktivni vhod ojacevalnika priklopimo kapacitivni senzor, lahko pride
do nestabilnosti vezja zaradi nezelenih oscilacij.

Transimpedancni ojacevalnik ima ojacanje doloceno z upornostjo povratne zanke
Rs. Pri biokemic¢nih senzorjih so tokovi g zelo nizki, kar pomeni, da moramo uporabiti
visoke upornosti (ranga 100 G{2) za dovolj veliko izhodno napetost. Da se uporabi tako
visokih upornosti izognemo, lahko uporabimo vezje s preklopno kapacitivnostjo, ki je
prikazano na sliki 8.4 desno. Napetost na kondenzatorju v povratni vezavi narasca
proporcinalno z vhodnim tokom Ig, en. 8.3.

1
Vour = - / Is(t)dt (8.3)
INT

Ce je na vhodu tok konstanten, se en.8.3 poenostavi:

[STINT

Vour = — (8.4)

Cint
kjer je Trnr integracijski cas (perioda) krmilnega signala, ki preklaplja stikalo 5. Iz-
hodna napetost takega ojacevalnika je proporcionalna integracijskemu casu Tryr in
obratno sorazmerna kapacitivnosti kondenzatorja Cyyr. 1z enacbe 8.4 lahko dolo¢imo
ojacanje takega transimpedancnega ojaCevalnika kot Tynr/Cinr. 1z tega sledi, da
velika ojacanja dosezemo z dovolj velikim integracijskim ¢asom in ¢im manjso kapaci-
tivnostjo Crnr.

Primer: Ciyr = 10pF, Tinyt = 10ms in Ig = 1nA.

ISTINT

Vour = — =1V (8.5)

C’INT

Efektivno transimpedanéno ojacanje gornjega primera (en.8.5)je 1V /1n A =1G
0.

Prikazana metoda predstavlja osnovni princip delovanja bolj kompleksnih vezij. Sen-
zorski tok Ig lahko vsilimo na vhod delta-sigma modulatorja, ki deluje kot AD pre-
tvornik s tokovnim vhodom [247], [248].

Poleg pretvorbe toka v napetost lahko nizje tokove merimo tudi z drugimi metodami

pretvorbe, npr. s pretvorbo v frekvenco [249] ali v pulzno Sirinsko moduliran signal
[250].
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8.2.2 Regulacija napetosti biokemi¢nega senzorja

Napetost biokemi¢nega senzorja lahko reguliramo na dva nac¢ina. V prvem primeru
postavimo delovno elektrodo WE ali referencno elektrodo RE na referencni potencial,
obicajno je ena od elektrod na potencialu OV (ozemljena). V drugem primeru imamo
ozemljeno nasprotno elektrodo CE [251].

Obe zahtevi sta izvedljivi z ojacevalnikom, ki je izdelan v CMOS tehnologiji. Kadar
pa je ojacevalnik izdelan v bipolarni tehnologiji, je potrebno dodati vmesni ojaceval-
nik, ki zmanjsa vhodni tok (slika 8.5). Druga pomembna napaka, na katero moramo

[ ] UB

Slika 8.5: Dodatni vimesni ojacevalnik zniza parazitni tok referen¢ne elektrode. Prikazana je topologija
z ozemljeno delovno elektrodo WE.

biti pozorni in ki zmanjSuje toCnost meritve, je vhodna ni¢elna napetost referencnega
ojacevalnika. Poleg tega referencna elektroda predstavlja zelo nelinearno breme z im-
pedanco, ki je moc¢no frekvenéno odvisna. Stabilnost ojacevalnika s takim bremenom
lahko postane problem, ¢e povratna vezava ni pravilna. Stabilnost mora biti zagoto-
vljena preko celotnega delovnega podrocja.

V literaturi zasledimo tudi topologijo vezave z ozemljeno nasprotno elektrodo kot
alternativo ozemljeni delovni elektrodi [251]. Pri taki vezavi lahko dobimo boljse rezul-
tate, vendar celotno vezje zahteva ve¢ aktivnih komponent, kar pomeni ve¢jo porabo
energije. Zaradi tega je taka topologija manj primerna za izvedbo v sistemu z nizko
porabo energije.

8.3 Prototip vmesnika za biokemicne senzorje

Shema vezja je prikazana na sliki 8.6. Uporabljeno vezje LMP91000 vsebuje vse po-
trebne elemente za realizacijo celotnega vezja za zajem signala iz biokemic¢nega sen-
zorja z dvema ali tremi elektrodami [252]. Poleg referen¢nega in transimpedanénega
ojacevalnika ima tudi digitalni vmesnik za nastavljanje delovnih pogojev. Ojacanje
transimpedan¢nega ojacevalnika je nastavljivo v takem obsegu, da so lahko razponi
vhodnih tokov med 5 pA in 750 pA. Izhod iz vezja je lahko prikljucen na izhod tran-
simpedanc¢nega ojacevalnika ali pa na izhod internega senzorja temperature.

Izhodni signal potenciostati¢nega modula je analogna napetost. To je potrebno digi-
talizirati. V ta namen uporabimo ADC pretvornik, ki je lahko lo¢ena komponenta, ali
pa je integriran v nadzornem mikrokrmilnikju. Zaradi optimalnejSega nadzora porabe
sem se odlo¢il, da uporabim AD pretvornik, ki je vgrajen v mikrokrmilnikju. Zaradi
¢im nizje porabe elektri¢ne energije sem izbral ARM Cortex M0/M3 arhitekturo [253] v
realizaciji EFM32 proizvajalca Energy micro [254], ki zagotavlja rekordno nizke porabe
v tej skupini mikrokrmilnikjev.

AD pretvornik v EFM32 ima arhitekturo postopnega priblizevanja (SAR) z lo¢lji-
vostjo 12 bitov. Pretvornik lahko deluje v razli¢nih nivojih varcevanja z energijo in pri
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Slika 8.6: Vezje za zajem signala biokemi¢nega senzorja.

tem tro&i 350 pA pri 12-bitni pretvorbi in hitrosti pretvorbe 10° vzorcev na sekundo,
kar je manj kot pri vec¢ini takih AD pretvornikov [255]. Interni AD pretvornik lahko
pretvarja signale na enem od Sestih vhodov. Posebna zna¢ilnost perifernih blokov (ka-
mor sodi tudi ta AD pretvornik) v arhitekturi EFM32 je ta, da si lahko posamezne
periferne enote neposredno in avtonomno izmenjujejo podatke. Ko npr. AD pretvornik
konca pretvorbo, sprozi prenos rezultata preko DMA nadzora neposredno v RAM. Pri
tem ni potrebno zbujati glavnega jedra mikrokrmilnikja. Ker jedro ostane v stanju
spanja, porabi veliko manj energije kot v aktivhem stanju. Tak nacin delovanja se
imenuje periferni refleksni sistem in omogoca znatno varcevanje pri porabi energije.
Vezje s sheme na sliki 8.6 sem integriral v analogni del elektronskega modula. Shema
koné¢ne izvedbe se ne razlikuje veliko od prikazanega koncepta. Na LMP91000 sem
pripeljal zunanjo referenco 2,5 V, ki jo generira sistemski del elektronskega vezja.

8.4 PreizkuSanje biokemic¢nega senzorja

Modul za procesiranje biokemi¢nih signalov sem ovrednotil na podoben nacin kot ostale
module. Zanimala me je predvsem poraba vezja v Casu izvajanja meritve. Poleg tega
sem preizkusil, ali tak vmesnik sploh deluje in kakSen je izhodni signal. To je po-
membno zaradi nadaljnje integracije v sistem, predvsem za nacrtovanje in optimizacijo
AD pretvornika, ki zajema signale iz biokemi¢nega procesa preko tega vmesnika.

8.4.1 Preizkus z encimskim listicem

Biokemi¢ni senzorski vmesnik sem priklopil na testni listi¢ za merjenje glukoze v krvi.
Za preizkuSanje sem si pripravil stiri raztopine glukoze. Molska masa glukoze je 180,16
gmol~!. V vodi sem tako raztopil 0,18 g glukoze za koncentracijo 1 mmolL~!, 0,9 g za
5 mmolL !, 1,8 g za 10 mmolL~! in 3,6 g za 20 mmolL~!. Raztopine sem ro¢no doziral
na testni listi¢ in meril izhodno napetost transimpedanc¢nega ojacevalnika. To napetost
sem potem preracunal nazaj v tok elektrode in dobil rezultat, ki je prikazan na sliki 8.7.
Zaradi lazje primerjave sem od rezultatov odstel majhno enosmerno komponento toka
in uposteval le dinami¢ni del meritve. Ocenjena povrsina delovne elektrode v listicu je
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Slika 8.7: Amperometri¢ni odziv senzorja glukoze. Koncentracija glukoze na povrsini elektrode s
povrsino 5mm? je stopnica od 0 do maksimalne vrednosti po 50ms zakasnitvi. Diagrami prikazujejo
odziv na 4 razli¢ne koncentracije glukoze.

Iz prikazanih rezultatov meritev lahko sklepam, da je potrebno vzorcenje v prvih 100
ms poteka reakcije ter da je potrebno meriti 100 ms z najve¢ 1000 vzorci na sekundo
in pri tem opazovati maksimum odziva. S tem se da posneti odziv, ki je prikazan na
sliki 8.7, brez opazne izgube informacij o poteku reakcije.

8.5 Poraba biokemic¢nega vmesnika in integracija v kon¢ni sis-
tem

Prototip biokemi¢nega vmesnika se je izkazal z zelo varéno porabo energije. Izmeril
sem napajalni tok v razli¢nih rezimih delovanja. Med meritvijo sem imel na vhodu
priklju¢en merilni listi¢, ki je bil ves ¢as meritve suh. Najprej sem izmeril porabo v
neaktivnem stanju. To je rezim, ko ima senzorski vmesnik neaktivne vse funkcionalne
bloke, ostaja pa priklju¢en na napajanje. Poraba v tem rezimu je bila 638nA. Ta
tok je relativno majhen in ustreza pricakovanjem za konc¢no implementacijo. Naslednji
rezim delovanja je pripravljenost na delo, ko so vsi sklopi konfigurirani in pripravljeni za
pricetek izvajanja meritev. V tem rezimu sta aktivna le digitalni vmesnik in ojacevalnik
za vzdrzevanje delovne napetosti na elektrodi senzorja. Poraba v tem rezimu je bila 7,23
1A, Za dejansko izvajanje meritev je potrebno vklopiti Se transimpedancni ojac¢evalnik.
Poraba se je v tem rezimu Se nekoliko povecala in je znaSala 12,9 pA. Opisani vimesnik
ima vgrajen tudi temperaturni senzor. Ta je namenjen merilnim procesom, kjer je sama
reakcija odvisna tudi od temperature in je potrebna temperaturna kompenzacija. Za
meritev temperature ne potrebujemo transimpedanc¢nega ojacevalnika, zato sem ga
izklopil in vklopil temperaturni senzor. Poraba v tem rezimu je bila 14,1uA.

Na koncu lahko zaklju¢im, da je zaradi relativno majhne porabe opisani vmesnik za
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biokemic¢ne senzorje zelo primeren za uporabo v energijsko var¢nem sistemu. K sami
porabi vmesnika je v kon¢nem sistemu potrebno dodati Se porabo AD pretvorbe in
procesiranja. Ker gre za relativno preprosto procesiranje (iskanje maksimuma), to ne
bi smelo predstavljati znatnega povisanja povprecne porabe.
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Poglavje 9
Brezzi¢na povezava

V tem poglavju bom opisal resevanje problematike zaradi kablov okrog pacienta in
nakazal, kako del teh problemov resimo s pomocjo brezzi¢nih vmesnikov. Vsaka reSitev
prinese nekaj izboljsav, pa seveda tudi nekaj sprememb, ki morda niso tako dobro
sprejete s strani uporabnikov. V praksi se je izkazalo (ve¢ o tem v poglavju 11), da je
koristi vec¢ kot slabosti, sicer se takega razvoja sploh ne bi loteval.

9.1 Primerni brezzi¢ni vmesniki

Eno najbolj zamudnih in tezavnih opravil v intenzivni negi je premescanje pacienta iz
enega prostora v drugega. Ko gre pacient npr. iz oddelka intenzivne nege na operacij-
ski poseg, se mu nadzira EKG, nivo kisika v krvi in krvni tlak. Instrumentarij se med
posameznimi oddelki razlikuje iz ve¢ razlogov. Med samim posegom je potreben na-
tanc¢nejsi nadzor, meri se tudi ve¢ parametrov kot npr. med pripravo pacienta. Kjer se
ne zahteva intenzivno spremljanje, so instrumenti preprostejsi, ali pa je celoten koncept
povsem drugacen. Med tem ko je v operacijski dvorani instrumentarij postavljen tako,
da je pacient v sredisc¢u, pa je v pooperativni obdelavi lahko bolj sistemski pristop.
Vsaka postelja ima fiksno napeljavo, ki omogoca centralni nadzor ve¢ pacientov naen-
krat iz enega mesta. Oba pristopa nista kompatibilna med sabo, zato je potrebnega
precej preklapljanja kablov med premescanjem pacienta.

Proces transporta pacienta pa ne obsega samo odklopa in ponovnega priklopa ka-
blov, ampak tudi druge postopke, ki so potrebni za zagotavljanje tocnosti izmerjenih
parametrov. En tak primer je invazivno merjenje krvega tlaka. Vsak senzor ima ne-
znano nic¢elno napetost, ki je s standardom sicer omejena, vendar je lahko veliko vecja,
kot je prag, pri katerem osebje sprejema odlocitve o terapiji. Za kompenzacijo te sis-
tematicne napake je potrebno ni¢enje po vsakem novem priklopu. Po standardu je
lahko ni¢elna napetost senzorja od -50 mmHg do +50 mmHg. Ce bi pacientu krvni
tlak narasel za npr. 50 mmHg, bi bil to Ze znak za alarm. Postopek nic¢enja zahteva,
da se senzor hidravlicno odklopi od pacientovega krvnega obtoka. Za to se uporablja
tri-potni ventil, ki lo¢i krvni obtok od senzorja in na merilni vhod prikljuéi referenéni
(zracni) tlak. Ko na senzorju ni merilnega tlaka, se monitor nastavi tako, da kaze
OmmHg. Seveda je potrebno ta postopek ponoviti pri vsakem priklopu senzorja na nov
monitor, saj ne vemo, na kakSen nivo je monitor nastavljen.

Opravljanje opisane procedure lahko prevzame brezzi¢ni vmesnik tako, da na svo-
jem izhodu vedno generira znano nic¢elno napetost. Pri premesc¢anju tako lahko odpade
postopek nicenja in s tem se pokaze ena od velikih prednosti, saj je povezava preko brez-
Zi¢nega vmesnika lahko dvosmerna in se poleg odcitkov prenasajo tudi drugi podatki
(npr. nivo nicelne napetosti senzorja) [256]. Podobne primere sre¢amo tudi pri merje-
nju drugih parametrov, kjer brezzi¢ni vmesnik doda funkcionalnost, ki je zaradi zahtev
po nizki ceni senzorjev ali povezovalnih kablov, odsotnosti komunikacijskih standar-



82 Poglavje 9. Brezzi¢na povezava

dov in drugih vzrokov ne moremo pri¢akovati in implementirati pri uporabi kabelskih
povezav.

9.1.1 Frekvencni pasovi za brezzicne biomedicinske aplikacije

Frekvenc¢ni pasovi, ki se najpogosteje uporabljajo za brezzi¢ne medicinske naprave na
podro&ju Evropske unije, so 402-405 MHz (MICS), 433.05 MHz, 868 MHz in 2.4 GHz
(ISM). Podroben pregled vseh frekvenénih pasov za biomedicinske aplikacije je podan
v [257], [258].

9.1.2 Nizka poraba brezzi¢nih tehnologij

Glavno vodilo pri na¢rtovanju brezzi¢nih povezav kratkega dosega, opisanih v nadalje-
vanju te disertacije, je ¢im nizja poraba energije. Brezzi¢ne tehnologije za industrijo in
ostala podrocja, ki jih srecamo v izdelkih Siroke potro$nje ter zabavne elektronike, so
ponavadi realizirane na osnovi ve¢ nivojskih komunikacijskih protokolov, ki omogocajo
zanesljivo komunikacijo. Pri takem pristopu k realizaciji je osnovno vodilo, da s ¢im
manj truda pridemo do implementacije brezzi¢ne povezave. Pri razvoju novega izdelka
je najbolj enostavno vzeti enega iz mnozice modulov, ki omogocajo npr. bluetooth ali
W-LAN komunikacijo, tak modul vgraditi in z izdelkom ¢im prej priti na trg. Zal pa
tak pristop prinese nemalo tezav. Ena najvecjih je nepotrebno velika poraba energije
zaradi plastne strukture protokolov, ki morajo delovati med seboj neodvisno. Druga
tezava je, da ne vemo, kaj toc¢no se dogaja na strani radijske zveze, saj proizvajalci teh
modulov nemalokrat razvijejo svoje protokole, katerih specifikacije so “navadnemu” ra-
zvojniku nedostopni. Naslednja tezava je, da modul, ki ga vzamemo “s police” (Ang.:
off the shelf), deluje z izhodno mocjo, ki dale¢ presega potrebe za kratko razdaljo v
bolnisni¢nem okolju. Ce pogledamo tipi¢en W-LAN modul, porabi 500 mW za 20 dBm
na izhodni strani [259]. Tudi bluetooth in ZigBee nista dosti boljsa. Za 6 dBm izhodne
moci je potrebno okrog 200 mW na strani napajanja. Se najboljsi na tem podrocju je
BTLE, ki za 0 dBm potrebuje 80 mW.

Izhodni signal 0 dBm je za razdaljo pod 10 m kakopak brez potrebe premocan. Pri
teh razdaljah lahko govorimo o zadostni moc¢i okrog -40 dBm ali celo manj. Take neo-
bicajne zahteve pa kli¢ejo po neobic¢ajnih resitvah in implementacijah, npr. gol radio,
brez protokolnega mikrokontrolerja. Sam protokol je v takem primeru implementiran
v glavnem mikrokontrolerju, kjer se lahko na enem mestu optimizira poraba, vklju¢no
s sinhronizacijo z delovanjem in porabo ostalih modulov sistema.

9.1.3 Miniaturizacija

Poleg majhne porabe je pomembna tudi miniaturizacija dimenzij in mase celotnega
sistema. Najvedji element pri brezzi¢ni povezavi je antena. Pri dimenziji antene pa
se sreCamo 7z nasprotujo¢imi zahtevami. Po eni strani si Zelimo ¢im manjsih dimenzij,
po drugi pa je ucinkovitost antene vecja z vecanjem njenih dimenzij. Tu je potrebno
poiskati nek kompromis, saj si v majhni napravi, ki je nameSc¢ena na telesu pacienta ne
moremo privosciti velike in na vse strani strlec¢e antene. Pri tem se srecamo s pojmom
elektricno majhnih anten.
Splogno pravilo za elektri¢no majhne antene je [260]:

2m

—a <1 9.1

. CRY
Pri tem je 2{ valovno Stevilo in a je polmer najmanjse kroznice, ki o¢rta geometrijo

antene.
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Konstrukcijo elektricno majhne antene lahko dosezemo na razli¢ne nacine. V lite-
raturi zasledimo ve¢ nacinov miniaturizacije. Pri frekvencah pod 1 GHz je valovna
dolzina v vakuumu enaka 30 cm. Iz en. 9.1 lahko izra¢unamo, da je antena, ki bo
manjsa od 5cm, elektricno majhna antena. Seveda je 5 cm v naSem primeru prevec,
ciljamo torej na desetino te dimenzije. Ena od moznosti je, da anteno postavimo v
material z visoko permeabilnostjo in/ali dielektri¢nostjo. Valovna dolzina v takem
materialu se skrajsa za |/fir€g, s tem pa tudi dimenzije antene [261]-{263].

Miniaturizacije bi se lahko lotili tudi z uporabo meta materialov, ki imajo zanimive
lastnosti, neznacilne za snovne materiale. Imajo npr. negativni lomni koli¢nik. Zaradi
tega poyntingov vektor (en. 9.2) v takem materialu kaze nasprotno smer kot valovni
vektor, fazna hitrost pa ima v takem mediju obratno smer kot smer prenasanja energije.

E x B
Ko

p= (9-2)
V taki snovi tvorijo vektorji E, E in B levosu¢ni sistem, od tod pa tudi take meta
materiale imenujemo levosuéni materiali (LHM - left handed materials). Nobena snov
v naravi ni levosuc¢na, razen nekaj izjem, pri katerih opazimo negativno dielektri¢nost
ali antiferomagnetne snovi z negativno permeabilnostjo, vendar oba pojava nista nikoli
v istem frekvencénem pasu. Meta material je periodi¢na struktura mnozice elementov,
od katerih je vsak krepko pod mejo elektricne majhnosti. Osnovni gradnik je lahko
obrocasti resonator z rezo (SRR - Split Ring Resonator) [264]-[266]. Taksna struktura
ima odbojnost 1, kar v praksi pomeni, da lahko postavimo prevodno linijo v nepo-
sredno blizino take povrSine brez medsebojnih vplivov. To je tudi osnovna ideja za
zmanjSevanje dimenzij nekaterih anten z meta materiali [267], [268].

Poleg opisanega je eden od bolj enostavnih in uc¢inkovitih prijemov zmanjSevanja
dimenzije antene tudi preoblikovanje in optimizacija same oblike antene. V literaturi in
praksi sre¢amo veliko razli¢nih prijemov za geometrijsko zmanjSevanje anten. Oblika,
ki jo velikokrat sre¢amo, je planarna obrnjena "F'"antena (PIFA - Planar Inverted
F Antenna), ki je primerna za realizacijo na tiskanem vezju ali drugem planarnem
substratu [262], [269], [270]. Anteno lahko tudi prostorsko ukrivimo, pri ¢emer njena
struktura ne lezi na ravnini, ampak na ukrivljeni ploskvi. Tak pristop je pogosto
uporabljen pri antenah za mobilne telefone, saj morajo biti sodobni aparati tudi ”lepi”
in ne le majhni. Zal pa se na ucinkovitost takih anten nemalokrat pozablja ravno
zaradi lepotic¢enja oblik in modnih smernic. Edina korist od takega pocetja je pojav
novih tehnologij, ki omogocajo npr. izdelavo prevodnih linij direktno na ukrivljenih
povrsinah plasti¢nih ohisij. Ena takih tehnologij je neposredno lasersko strukturiranje
(LDS - Laser Direct Structuring) [271].

V kategorijo miniaturizacije s (prostorskim) preoblikovanjem antenskih struktur sodi
tudi uporaba fraktalnih oblik kot osnovnih gradnikov anten. Fraktali so geometrijske
strukture, ki nastanejo z iterativnim obracanjem in ponavljanjem ene osnovne geome-
trijske oblike. Za uporabo pri miniaturizaciji anten so uporabni zaradi tega, ker bolj
ucinkovito zapolnijo razpolozljiv omejen prostor, ki je namenjen anteni. Od mnozice
fraktalov se najpogosteje uporablja sierpinski [272], koch [273] in hilbert [274].

9.2 BrezzZi¢na povezava
V medicini poznamo vec¢ vrst brezzi¢nih povezav, ki jih lahko v grobem lo¢imo v dve

skupini glede na tip fizicnega nivoja povezave: brezzi¢ne povezave na osnovi propagacije
elektromagnetnega valovanja in povezave na osnovi sklopljenih elektromagnetnih polj.
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Resitve, ki padejo v prvo skupino, uporabljajo akusti¢no valovanje (npr. ultrazvok) in
elektromagnetno valovanje, ki se potem deli Se na radijsko in opti¢no.

V skupino brezzi¢nih komunikacij s pomocjo sklopljenih polj pa uvrs¢amo komu-
nikacijo preko kapacitivnih ali induktivnih povezav. Te se uporabljajo predvsem pri
implantiranih sondah [275|, [276] ali za brezzi¢ni prenos energije [277].

Tabela 9.1: Nabor vezij za brezzi¢no komunikacijo z majhno porabo. Kolone so (po vrsti): Dg
= hitrost prenosa (bit/s), tg = Cas trajanja enega bita, Sgpx = obcutljivost sprejemnika, Poyr =
najvedja izhodna moé¢, Pg = mo¢ enega bita, Isyp = napajalni tok, Vsyp = napajalna napetost,
Psyp = poraba moci v aktivnem stanju in g = energija za prenos enega bita

Dgr tp Srx  Pour P Isup Vsurp Psup EB
Proizv. Tip kbs™! ns dBm dBm dBm mA V mW  nJb~!
Nordic nRF24 2000 500 -82 0 82 11.3 3 33.9 16.95
Nordic nRF905 50 20000 -100 -2 98 14 3 42 840
TOUMAZ TZ1053 50 20000 -104 -10 94 3.3 1.2 3.96 79.2
Zarlink ZL70250 186 5376.3 -90.0 -10 80 1.25 2 2.5 13.44
TI CC2500 500 2000 -104 -6 98 15 3 45 90
TI CC1120 200 5000 -100 0 100 26 3 78 390
TI C(C2543 2000 500 -90 0 90 26 3 78 39

Pri svojem delu sem se omejil zgolj na elektromagnetno valovanje v radijskem spek-
tru frekvenc. Glavno vodilo pri snovanju resitev je bila v prvi vrsti ¢im nizja poraba
energije. Cas, ki je potreben za delovanje radijske povezave, je odvisen od kapacitete
prenosa. Ce je koli¢ina podatkov, ki jih ustvarijo senzorji, skoraj enaka kapaciteti pre-
nosa, bo seveda radijska povezava ves ¢as vkljucena. To seveda ni ni¢ narobe, Ce se za
komunikacijo porabi zelo malo energije. Podoben kon¢ni ucinek lahko dosezemo tudi
s komunikacijskim modulom, ki ima zelo veliko kapaciteto prenosa in posledi¢no tudi
vecjo porabo. Povprecna poraba je seveda podobna ali manjSa, saj radijska zveza ni
nujno ves ¢as aktivna. Pri tem je pomembno tudi to, da se brezzi¢na povezava hitro
vzpostavi in zakljuci, sicer nismo veliko naredili z vklapljanjem in izklapljanjem. V
tem primeru mora biti tudi poraba v mirovanju majhna.

Za preizkuSanje sem pripravil obe izvedenki brezzi¢ne komunikacije. V UHF podro-
¢ju sem uporabil vezje ZL70250 proizvajalca Zarlink, na 2,4 GHz frekvenénem podrod¢ju
pa nRF24 proizvajalca Nordic. Obe resitvi omogocata prenose enega bita z energijo
pod 20 nJ. V tabeli 9.1 so zbrani podatki Se za nekatere izvedenke drugih proizvajalcev.

Za ucinkovit prenos podatkov preko brezzi¢ne povezave moramo poleg same energij-
ske u¢inkovitosti oddajnika in sprejemnika upostevati e izgube, ki nastanejo na poti od
izhoda oddajnika do vhoda sprejemnika. Na tej poti imamo dve anteni in celo kopico
ovir, ki slabijo signal. Zelo malo nam koristi Se tako uc¢inkovit oddajnik, ¢e iz antene
skoraj ni¢ ne seva. Prav tako je Se tako dober in uc¢inkovit oddajnik z idealno anteno
povsem neuporaben, ¢e je sprejemna antena zani¢ in slabi ves signal, preden ta sploh
pride do sprejemnika.

9.2.1 Brezzi¢na komunikacija okrog pacienta

Nekaj malega je potrebno povedati Se o Sirjenju elektromagnetnega valovanja na kratke
razdalje v okolici pacienta. Majhna naprava z mini anteno, prilepljena, na pacienta se
obnasa drugace kot napravica s konkretno anteno na polici. Postavitev antene mocno
vpliva na domet in hitrost prenosa, saj je zaradi slabe brezzi¢ne zveze morda potrebno
ponavljati prenos posameznih paketov. To pa vpliva tudi na porabo oz. kar potrato
energije. Namesto debelejsih baterij [278] je bolje malo razmisliti o kvalitetni anteni, ki
omogoca kvalitetno zvezo med elektroniko na pacientu in monitorji. Se vecja kolobocija
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je pri implantiranih napravah, vendar sem se jaz omejil le na elektronske naprave, ki
so pritrjene na pacienta. Vseeno pa je potrebno poznavanje elektromagnetnih lastnosti
tkiv in njihov vpliv na Sirjenje elektromagnetnega valovanja.

9.2.1.1 Elektromagnetne lastnosti tkiva

7 razmahom brezzi¢nih pripomockov in naprav v nasi blizini in osebni rabi se je mo¢no

povecala tudi koli¢ina studij, ki obravnavajo medsebojne interakcije med tkivom in

elektromagnetnim valovanjem. V literaturi najdemo pregled elektromagnetnih lastnosti

tkiva v zelo 8irokem frekvenénem spektru [174]. Zelo uporabne so tabele dielektri¢nih

lastnosti tkiva med 10 kHz in 10 GHz [279]. Dielektri¢ne lastnosti so seveda odvisne

od frekvence, za izracun dielektri¢nosti pri poljubni frekvenci pa celo obstaja empiri¢ni
model [280]. Empiri¢ni izra¢un je podan v enacbi 9.3.

4

AEm g
e(w) =€0 + m221 5 Qo) i=om + Twey

(9.3)

pri tem so €4, dielektri¢nosti pri f— oo, o; pa ionska prevodnost o,,. Koeficienti ¢, in
Tm SO zbrani v tabeli za nekatera najbolj znacilna tkiva v prilogi A.2, najdemo jih pa
tudi v literaturi [280]. Rezultat izra¢una dielektri¢nih lastnosti je prikazan v diagramu
na sliki 9.1. Iz grafa lahko povzamemo eno zanimivost. V frekven¢nem pasu med 100
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Slika 9.1: Dielektri¢nost nekaterih tkiv v odvisnosti od frekvence.

MHz in 1 GHz na sliki 9.1 lahko opazimo, da je dielektri¢nost bolj malo odvisna od
frekvence. Majhna frekven¢na odvisnost pa pomeni, da lahko modeliranje prenosne
poti elektromagnetnega valovanja poenostavimo.

9.3 Realizacija brezzi¢ne povezave

Pri realizaciji brezzi¢nega vmesnika sem preizkusil dva koncepta: pocasnejsi prenos z
manjSo porabo in hitrejsi prenos z vecjo porabo. Zelel sem ugotoviti, ali je mozno s
Casovno spreminjajo¢imi intervali uporabe enega in drugega vmesnika kaj privarcevati.
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Pocasnejsi vmesnik, ki potrebuje manj energije za svoje delo, bo za enako koli¢ino po-
datkov potreboval ve¢ ¢asa. Hitrejsi vmesnik pa je po drugi strani s sicer vecjo porabo
manj casa aktiven, saj za prenos potrebuje manj ¢asa. Stalno preskakovanje med enim
in drugim pomeni dodatni mrtvi ¢as, ki je potreben za stabilizacijo in pripravo na delo-
vanje. Na porabo vpliva tudi hitrost vzpostavljanja zveze, prilagajanja na spremembe
v prenosni poti, hitrost in odzivnost sogovornika v brezzi¢ni komunikaciji in Se bi lahko
nastevali. Vsi ti parametri so spremenljivi in predstavljajo veliko neznank. Zaradi tega
je najbolje tak sistem preizkusiti v praksi in ovrednotiti njegovo delovanje v realnih
razmerah. Jaz zal Se nisem imel moznosti preizkusati svojega prototipnega sistema
v bolnisni¢nem okolju, sem pa nekaj meritev opravil v laboratoriju. Dobljen rezultat
je zadovoljiv, saj je primerljiv s podobnimi resitvami drugih. V nadaljevanju bom na
kratko predstavil oba brezzi¢na vmesnika, na koncu poglavja pa Se nekaj preliminarnih
rezultatov.

9.3.1 Varcéen brezziéni vmesnik

Varcen, a pocasnejsi brezzi¢ni vmesnik je zasnovan na osnovi ZL70250, ki je namenjen
brezzi¢nim medicinskim aplikacijam z nizko porabo. Deklarirana poraba ZL70250 je
2,4AmW in deluje v frekvenénem obmoc¢ju med 795 MHz in 965 MHz. Vse komponente,
potrebne za brezzicno komunikacijo, so v enem integriranem vezju. Najvecéja hitrost
prenosa je 186 kbps. Za potrebe izdelave prototipov se dobi Ze prispajkan na miniaturno
tiskanino, ki se lahko uporablja s klasi¢no tehnologijo povrsinske montaze. Tak majhen
modul sem tudi uporabil v svojem prototipu. Blo¢na shema ZL70250 je prikazana na

VCO in PLL < >
MAC
Prilag. TX GFSK
modul. [*] Fiter [ Modulator [ DAC ] T

Prilago-
ditev

antene
FM Detektor
IF GFSK
Filter Demodulator Rx

Diskrimi-
nator

Det. »

blokade RSSI "

Slika 9.2: Blo¢na shema ZL70250. Poenostavljeno iz [281].

sliki 9.2. Komunikacijo sem preizkusil in ovrednotil s pomocjo razvojnega sistema.
Postavitev prototipa merilnega sistema je prikazana na sliki 9.7.

9.3.1.1 Delovanje ZL70250

Z170250 deluje na UHF frekven¢nem podroc¢ju med 795 in 965 MHz s frekven¢no
modulacijo z omejenim spektrom (GFSK). Sirina vsakega kanala je 300 kHz pri najvedji
hitrosti prenosa 186 kbs™!. U¢inkovitost izrabe spektra je potemtakem 0,62 kbs~*Hz .
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Vezje sestavlja frekvencni sintetizator, oddajni del, sprejemni del, modul za nadzor
sinhronizacije bitov in sestavljanje v pakete, nadzor sprejema in oddaje ter digitalni
vmesnik za povezavo do vseh programirljivih komponent in registrov [281].

Moduliran signal se oddaja in sprejema v ¢asovnih intervalih (ang. Time Division
Multiplexing, TDM). Preverjanje zasedenosti kanala (ang. clear channel assesment,
CCA) se izvaja s pomoc¢jo RSSI detektorja. Vezje dosega nizke porabe zaradi pame-
tnega selektivnega izklapljanja posameznih komponent in zelo nizke napajalne nape-
tosti.

9.3.1.2 Implementacija brezziénega prenosa z ZL70250

Aktivni del vezja je implementiran v samem integriranem vezju ZL70250. Temu sem
moral dodati Se anteno in nekaj zunanjih pasivnih komponent. Antena je standardna z
impedanco 5052 z ustrezno impedancno prilagoditvijo. Taka antena je lahko simetri¢na
ali asimetri¢na in predstavlja (za)klju¢éni element v celotnem vezju. S slabo anteno
lahko pokvarimo delovanje celotnega vezja. Da je antena kvalitetna, ne pomeni le, da
je le dobro prilagojena, pac pa je pomembno tudi, koliko prejete energije dejansko seva
v okolico. Majhne antene, velikosti kerami¢nega kondenzatorja za povrsinsko montazo,
so vse drugo kot antene. Tako majhnega elementa prakticno ne moremo imenovati
antena. Zal pa je velikokrat s strani oblikovalcev kon¢énega izdelka prav antena nekaj,
¢emur se je potrebno na Siroko izogniti. Zaradi tega potem vidimo nemogoce izvedbe
ultraminiaturnih anten, ki za silo celo sevajo v okolico, vendar so povsem neucinkovite.
Dobra antena mora biti dovolj velika.

9.3.2 Hiter brezZi¢ni vmesnik

Nordicov NR24L01+ deluje na frekvenénem podroc¢ju ISM pasu na frekvenci 2,4 GHz.
Pri nivoju izhodnega signala 0 dBm porabi okrog 30 mW za prenos 1 Mbps. V neaktiv-
nem stanju porabi okrog 1uA. Prehod iz neaktivnega v aktivno stanje je zelo kratek in
tipi¢no znasa 150 us. Prehod iz sprejema na oddajo vzame tipi¢no 130 us. Hiter prenos,
hitri prehodi med stanji in majhna poraba v neaktivnem stanju omogocajo obc¢utno
zmanjSanje povprecne porabe ob primernem preklapljanju med energijsko varénim in
aktivnim stanjem.

NR24L01+ uporablja le eno serijsko vodilo za prenos podatkov in nastavljanje re-
gistrov. Delovanje vezja nadzoruje avtomat (ang. state machine), ki skrbi za zlaganje
paketov na strani sprejema in oddaje, tako da celoten proces prenosa lahko deluje pov-
sem avtonomno. Radijski del uporablja GFSK modulacijo. Frekvené¢ni pas je razdeljen
na kanale. Izbiro kanala, izhodno mo¢ in hitrost prenosa nastavljamo s konfiguriranjem
internih registrov [282].

9.4 Antena

Tezave z antenami sreCamo na vsakem koraku, $e posebej pri mobilnih napravicah za
vsakdanjo rabo. Pa ne samo antena, tudi baterija, pa morda Se zvocnik so trn v peti
oblikovalcev, §trleca antena pa je vsekakor velik nebodigatreba [283]. Prav neverje-
tno je, kam pripelje neizprosna zelja po oblikovno dovrsenem izdelku. Tako lahko za
numeri¢ne analize ¢imbolj skritih anten najdemo preproste modele, sestavljene iz pla-
sti dielektrikov [284]-[286|, do popolnih modelov ¢loveskega telesa z vsemi najmanjsimi
podrobnostmi [287]-[289], celo take s spremenljivimi polozaji in pozami [290]|. Nekateri
so 8li 8e dlje in pripravili kar anatomsko korekten model celotne druZine [291].
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Z oblikovanjem se nisem ukvarjal in sem uporabil antene, ki jim lahko brez zadrege
reCemo antena. Seveda sem uporabil polvalni dipol. Zaradi medsebojnega vpliva antene
in bliznje povrsine telesa se karakteristika antene lahko spremeni, ponavadi na slabse.
Geometrije okolice antene ne poznamo, prav tako nam ni znana sestava dielektrikov v
tej geometriji. Zaradi tega je prakticno nemogoce natancéno predvideti, kaksen je vpliv
telesa na anteno. Vseeno pa lahko ocenimo ta vpliv in v prid nam je dokaj splosc¢ena
karakteristika, prikazana na sliki 9.1.

9.4.1 Ena antena za dve frekvenc¢ni podrodji

Le z dovolj veliko anteno lahko dosezemo zadovoljiv izkoristek izsevane energije. Va-
lovna dolzina pri 860 MHz za Z1.70250 je okrog 34 cm, kar je Se vedno veliko tudi pri
A/4. Ce k temu dodam Se drugo anteno za 2,4 GHz, oboje zasede kar lep kos povr-
Sine. Koristno bi bilo vsaj zdruziti obe anteni v eno dvopasovno anteno in tako anteno
napajati iz dveh vezij.

Antena, ki se je pokazala za dokaj uporabno na dveh podrocjih, je planarna antena
invertirani-"F"ali PIFA z vgrajenim utorom v obliki ¢rke "L". Prve take antene so se
uporabljale v mobilnih telefonih, ki so delovali na 900 in 1800 MHz. Prednost planarne
antene je nizek profil, kar omogoca preprostejso uporabo na pacientu. Oblika antene je
prikazana na sliki 9.3. Antena ima linearno polarizacijo in izotropno seva nad osnovno

18.42
5.23 2.09

11.42
2.09

31.40

55.75

Slika 9.3: Izmere dvopasovne PIFA antene. Vse mere so v mm. Antena deluje pri 860MHz in 2,45GHz.

ravnino. Njeno teoreti¢no ojac¢anje je 4 bBi. Konstrukcijsko spada med manj zahtevne
antene. Impedanca pri centralni frekvenci je 50 €. To olajsa prilagoditev na 50 €2
vir. V mojem primeru sta dva vira in ena antena, vendar ima lahko vsak segment
dvopasovne antene lo¢eno napajanje. V tem primeru je sicer antena ena, vendar deluje
kot dve loeni anteni za dva lo¢ena frekven¢na pasova [269].

9.4.1.1 Geometrija antene

Geometrijo antene sem izbral po priporocilih avtorjev v literaturi [269]. PIFA antena je
sestavljena iz planarnega pravokotnega elementa, referencne ravnine in kratkosti¢nega
elementa. Kratkosti¢ni element je lahko planarni pravokotnik ali pa ve¢ vertikalnih
kratkosti¢nih mostickov. V svoji analizi sem uporabil stebricke, ki so konstrukeijsko
ugodnejsi in lazji za izdelavo. To¢ne mere antene so prikazane na sliki 9.3.
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9.4.1.2 Impedanca antene

Po literaturi je podrocje impedanc, ki se jih da doseci s prikazano anteno, v obmodju
med 50 in 200 2 [269]. Tezava pri tej anteni je, da je pasovna $irina, znotraj katere
antena Se dobro deluje, zelo ozka, v rangu 1%. Pri izdelavi to pomeni, da je potrebno
skrbno upostevati na¢rtovane mere, sicer bo antena zelo slabo delovala.

Rezultat analize impedance s pomoc¢jo VF simulacije je prikazan na sliki 9.4. Opa-
zimo lahko zelo ostre prehode pri resonanc¢nih frekvencah, kar dokazuje, da je antena
res zelo ozkopasovna na posameznem frekvencénem podrocju.

Impedanca PIFA antene
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Impedanca ()
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Frekvenca (GHz)

Slika 9.4: Rezultat simulacije PIFA antene: Re in Im del impedance. Ozkopasovni resonanéni fre-
kvenci sta 860MHz in 2,45GHz.

9.4.1.3 Sevalni diagram antene

Poleg impedance je koristen podatek o sevalnem diagramu antene. Sevalni diagram v E
ravnini je prikazan na sliki 9.5 levo, v H ravnini pa na isti sliki desno. Ojacanje antene
pri frekvenci 860 MHz je 4 dBi, pri 2450 MHz pa 4,3 dBi. Sirina sevalnega snopa v E
ravnini je 86 deg pri frekvenci 860 MNz in 46 deg pri 2450 MHz. Antena ima glede
na izra¢un -3 dB pasovno Sirino med 854 MHz in 869 MHz na spodnjem podrocju ter
med 2447 MHz in 2468 MHz na zgornjem frekvencénem podroc¢ju. S takimi p odatki je
antena izrazito ozkopasovna. Pasovna Sirina se lahko poveca s povec¢anjem referencéne
ravnine, vendar je to za malo napravico, ki je namenjena nosnji na kozi, neprakti¢no.

9.5 Ovrednotenje brezzi¢ne povezave

Na realiziranem vezju sem uporabil dva razli¢na brezzi¢na vmesnika. Oba sem preizku-
sil in jima izmeril porabo v mirovanju in med delovanjem v razli¢nih rezimih: sprejem
paketa, oddaja paketa, prenos serije paketov in vzpostavljanje povezave. Poleg tega
sem ocenil ¢ase, ki so potrebni za razlicne prehode. Vsi rezultati so zbrani na koncu
tega poglavja v pregledni tabeli.

Brezzi¢na povezava predstavlja enega od najbolj energijsko potratnih sklopov v celo-
tnem sistemu. Zaradi tega je koristno ¢imbolj natan¢no ovrednotiti energijske razmere
med delovanjem enega in drugega brezzi¢nega vmesnika.
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Sevalni diagram v E ravnini

Ojacanje (dBi)

Slika 9.5: Sevalni diagram PIFA antene v E ravnini (levo) in H ravnini (desno).

Poleg same porabe sem ocenil tudi radijski del s pomocjo spektralne analize med
delovanjem. Taka analiza se lahko obravnava kot preliminarna ocena elektromagnetnih
motenj, ki predstavlja eno od temeljnih koné¢nih validacij medicinskega izdelka.

Izdelal sem dva modula za brezzi¢no povezovanje. Eden je na osnovi ZL70250 in sodi
med predstavnike z nizjo hitrostjo prenosa, njegova odlika pa je zelo nizka poraba. Drug
brezzicni vmesnik, zasnovan okoli NRF24L01+, pa ima tudi dober izkoristek energije
na preneseno enoto informacije, vendar ima v osnovi visjo porabo. Vecji izkoristek
doseze na rac¢un dovolj velike hitrosti prenosa.

9.6 Merjenje porabe ZL70250

Porabo ZL.70250 sem meril v dveh korakih. V prvem koraku sem zelel ugotoviti, koliko
casa potrebuje, da se zazene, in koliko energije porabi za cikel preleta delovnega spektra.
Ta del je pomemben v primeru, ko naprava ugotavlja, na katerih frekvencah so se kaksni
motilni oddajniki in se jim na tak nacin poskuSa izogniti. V drugem delu meritev pa
sem ugotavljal, koliko energije je dejansko potrebno za prenos odcitkov.

Slika 9.6: Prototipni vmesnik z naspajkanim Z1.70250 in priklju¢kom za anteno.

Za merjenje porabe sem uporabil merilni ojacevalnik za merjenje toka, ki sem ga
izdelal za potrebe preizkusanja, vendar zaradi omejitve dolzine disertacije ni podrobneje
opisan. Meritve sem izvajal na prototipu lastne izdelave, ki je prikazan na sliki 9.6.
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Na drugi strani brezzicne povezave sem uporabljal razvojni sistem za ZL70250, ki
je omogocal sprejem, oddajo in druge nastavitve preko menujev znotraj nadzornega
programa. Del merilnega sistema je prikazan na sliki 9.7.

Slika 9.7: Osrednji del merilnega sistema za ovrednotenje porabe Z170250.

9.6.1 Poraba posameznih radijskih komponent

Ce pogledamo blo¢no shemo vezja na sliki 9.2, vidimo posamezne komponente, ki
skrbijo za radijsko komunikacijo. Sama zasnova vezja je taka, da je mozno vklapljati
posamezne dele zaradi varcevanja z energijo. Ce npr. vezje oddaja, je v tem Casu
sprejemnik izklju¢en. To sem izkoristil pri merjenju porabe posameznih komponent
vezja.

9.6.1.1 Poraba in izhodna moc¢ oddajnika

Izhodno mo¢ oddajnika nastavljamo z vzbujalno napetostjo, ki jo generira interni DA
pretvornik. Ta ima obseg od 0 do 63. Izhodna mo¢ glede na nastavitev tega DA
pretvornika je odvisna od frekvence. Meritve sem izvajal pri frekvenci 869,85 MHz,
kar je tocno v sredini frekvencnega obsega 869,7 MHz do 870,0 MHz, kjer je v EU
dovoljena uporaba naprav z izhodno moc¢jo do 7 dBm brez ¢asovne omejitve in brez
posebnih zahtev glede pasovne Sirine. Sama oddajna mo¢ se v celotnem delovnem
podroc¢ju ZL70250 spreminja, vendar je v obsegu 869,7 MHz do 870,0 MHz izhodna
mo¢ prakti¢no neodvisna od nastavljene frekvence oddajnika. Na sliki 9.8 je prikazana
poraba samo oddajnega dela v odvisnosti od izhodne moci. Pri tem nisem uposSteval
porabe digitalnega nadzornega dela vezja, porabe PLL in celotne sprejemne veje.

9.6.1.2 Ostale komponente

Poleg oddajnega dela vezja so tudi drugi znatni porabniki, ki prispevajo h koné¢ni
porabi glede na rezim delovanja. Ko je vkljuéen frekvencni sintetizator s PLL, se
poraba poveca za 232 pA. Vklop sprejemnega dela pa poveca porabo za 1,037 mA.

Podrobnejsi ¢asovni potek porabe je prikazan v naslednjih razdelkih, kjer sem ob-
delal vklop in prelet frekvencénega podrocja ter porabo pri prenosu v eni in v drugi
smeri.
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Slika 9.8: Poraba ZL70250 za meritev mote¢ih oddajnikov na enem kanalu.

9.6.2 Vklop in prelet frekvenc¢nega podrocja

Po vklopu brezzi¢nega vmesnika, nadzorni program najprej preleti celotno frekvencéno
podrocje in na tak nacin preveri, ali so kje v blizini kaksni moteci radio frekvencni
viri, ki bi onemogocali normalno komunikacijo. Za ta postopek je potreben cas in
dolocena koli¢ina energije. Na grafu na sliki 9.9 je prikazan profil porabe ZL70250 za
meritev moc¢i na enem kanalu. To meritev je potrebno ponoviti za vse kanale, ki jih
nameravamo uporabljati. Graf za prelet celotnega spektra pa je prikazan na sliki 9.10.
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Slika 9.9: Poraba Z1.70250 za meritev mote¢ih oddajnikov na enem kanalu.
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Slika 9.10: Profil porabe pri preletu celotnega frekvenénega podrocja. Poraba je prikazana za senzorski
del in za sprejemno postajo. Vidi se preskakovanje preko vseh 16 kanalov.

9.6.3 Normalen prenos podatkov

Prenos podatkov poteka takoj po vzpostavitvi povezave, za katero sem prikazal profil
porabe v prejsnjem poglavju. Komunikacija vedno poteka le v eni smeri. Pri preizku-
Sanju sem uporabil en baterijsko napajan modul in eno bazno enoto, priklju¢eno na
PC, od koder sem tudi nadzoroval potek prenosa. Porabo sem izmeril pri prenosu od

oddaljenega modula do bazne enote in obratno. Rezultati so prikazani na slikah 9.11
in 9.12.

— Bazna postaja (PC)
Oddaljeni senzor

Poraba toka (mA)
o
1

0s] MM s

06 T T T T
-0.5 0.0 0.5 1.0 1.5 2.0

Slika 9.11: Profil porabe pri prenosu podatkov. Podatki se prenasajo od senzorja proti bazni postaji.
Napajalna napetost je bila 1,081 V. Oddajna mo¢ je bila -11 dBm.

Iz obeh diagramov lahko ugotovimo, da je pri sprejemu vec¢ja poraba kot pri oddaji.



94 Poglavje 9. Brezzi¢na povezava
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Oddaljeni senzor
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Slika 9.12: Profil porabe pri prenosu podatkov. Podatki se prenasajo od bazne postaje proti senzorju.
Napajalna napetost je bila 1,081 V. Oddajna mo¢ je bila -11 dBm.

To je v splosnem ugodneje, saj je oddaljeni, baterijsko napajani sistem vir podatkov
in je bolje, da je poraba pri oddaji manjsa. V sprejemni rezim pa se modul ne postavi
pogosto. Poleg tega je na vezju Se hitrejsi radijski modul, ki ima veliko manjSo porabo
v mirovanju z opcijo obc¢asnega sprejema kot ZL70250.
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Poglavje 10
Realizacija prototipa

V tem poglavju bom opisal, kako sem implementiral elektroniko za zajem signalov. V
prototipni modul sem vgradil vse module, opisane v prvem delu disertacije: biokemicni,
bioelektri¢ni, bioimpedané¢ni, biomehanski, bioopti¢ni in biotermalni modul. Za neka-
tere parametre sem tudi izdelal prototipe senzorjev (npr. termistorje za biotermalne
meritve), za ostale parametre pa sem izbral standardne senzorje, saj njihova izdelava
presega obseg te disertacije (npr. biokemi¢ni senzor glukoze). Kljub temu sem pri
realizaciji odkril obilo moznosti, kako bi bilo dobro usmeriti razvoj novih senzorjev, da
bi omogocali kar najmanjSo porabo energije.

10.1 Prototip - uvod

Vsi opisi v tem poglavju izhajajo iz prakti¢ne realizacije prototipa, pri ¢emer sem po-
skusal upostevati, da bo rezultat mojega dela uporaben tudi kasneje, ko bi se nekdo
lotil komercializacije izdelka. Razvojno-raziskovalna organizacija, ki se ukvarja z iz-
delavo novih medicinskih naprav, bi lahko vzela del ali celotno vsebino kot osnovo za
razvoj nove naprave za brezzi¢no multiparametri¢no spremljanje pacienta. Tu se po-
javi vprasanje intelektualne lastnine, pojavijo se problemi z regulativnimi zahtevami
in Se vrsta drugih tezav in zahtev, ki jih v disertaciji nisem obravnaval. Pri¢ujoca vse-
bina predstavlja zac¢etno tocko v kasnejsem dolgoletnem razvoju po vseh predpisih, s
klini¢nimi preizkusanji po predpisanih protokolih in ob upostevanju vseh ostalih regu-
lativnih zahtev, ki nimajo veliko skupnega z raziskovalnim delom, ampak predstavljajo
le trdo, naporno in v¢asih celo duhamorno delo, v prvi vrsti na papirju. Da lahko
postane vsebina te disertacije res odsko¢na deska za razvojni projekt, jo je potrebno
obravnavati kot predstudijo izvedljivosti. To je povsem legitimen pristop, tudi s stali-
S¢a regulatornih zahtev pri razvoju novih medicinskih naprav. Za take predstudije se
ne zahteva formalne oblike in nikjer ni omejitve, da taka predstudija ne bi smela biti v
obliki disertacije.

Vsi predstavljeni moduli in reSitve so bili izdelani v obliki prototipov, vecinoma v
moji domaci delavnici, razen dveh podrobnosti, kjer je bila potrebna uporaba posebne
opreme, ki presega nivo domacega laboratorija. Temperaturni senzorji na kerami¢nem
substratu (poglavje 7.1) s tehnologijo LTCC so bili izdelani na Institutu »Jozef Ste-
fan« na Odseku za keramiko. Drug tehnolosko zahteven postopek je bondiranje Zi¢nih
povezav na gole tabletke. Pri izdelavi opti¢nih senzorjev za zaznavanje biooptic¢nih si-
gnalov sem uporabil gole fotodiode brez ohisja. Te je bilo potrebno elektri¢no povezati
na substrat in vhod ojacevalnika s pomocjo tankih zick, kar sem izvedel na opremi v
podjetju HYB [292].

Vse predstavljene module sem po izdelavi preveril in izvedel meritve, za katere sem
moral izdelati nekaj pripomockov. Za uspesno izvedbo preizkuSanja in preliminarne
meritve sem izdelal simulator pametnega baterijskega paketa, DDS signalni generator
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in vmesnik za merjenje majhnih tokov.

Analogno vhodno vezje za obdelavo biokemic¢nih signalov sem realiziral na osnovi
varcnega amperometricnega vmesnika LMP91000. Za preizkusanje delovanja in ana-
lizo profila energijske porabe sem uporabil listi¢ za analizo glukoze v krvi, ki se ga da
kupiti v vsaki lekarni. Poleg amperometri¢nega vmesnika sem za potrebe zajemanja
biokemic¢nih signalov implementiral tudi vmesnik za zajem signalov iz senzorjev z na-
petostnim izhodom z dvema elektrodama. Tipi¢ni predstavnik v tej skupini je senzor
pH. Realizacija z vezjem LMP91200 omogoca nizko porabo in zanesljiv zajem izhodne
napetosti iz visoko-ohmske sonde. Za preizkusanje delovanja sem uporabil platinasto
pH sondo in testne raztopine z razlicnim pH (puferje).

Na podrocju bioelektri¢nih signalov sem na osnovi spoznanj iz prejsnjih poglavij o
generatorjih izmenic¢nih elektri¢nih signalov v telesu pripravil vezje za zajem. Optimi-
zacije njegove porabe sem se lotil tako, da je bila izguba kvalitete signala najmanjsa.
Analogno-digitalno pretvorbo bioelektri¢nih signalov sem realiziral s pomocjo dvo ka-
nalnega AD pretvornika ADS1292 z dodanimi funkcionalnimi bloki za detekcijo napak
pri zajemu EKG, EEG, EMG in ostalih bioelektri¢nih signalov.

Za vmesnik, ki meri bioimpedan¢ne signale, sem uporabil kar vezje za zajem bioe-
lektri¢nih signalov, ki mu je dodan generator izmenicnega toka. Ta je vgrajen znotraj
vezja ADS1292R in s pomocjo signala visoke frekvence preko elektrod na povrsini koze
meri fazni zasuk med tokom in napetostjo. Rezultat meritve je impedanca pri dani
frekvenci, kar je zelo uporabno za merjenje impedance prsnega kosa, ki se spreminja z
dihanjem.

Prototipne izvedbe vmesnika za merjenje bioimpedanc¢nih signalov na mikrovalov-
nem podrocju nisem uporabil, ker se je med preizkusanjem tega modula izkazalo, da
ima previsoko porabo.

Za biomehanske senzorje, kamor stejemo tudi senzor za invazivno merjenje krvnega
tlaka, sem uporabil vmesnik, ki povzema principe delovanja, opisane v reviji Sensors, in
je rezultat vecCletnega razvoja brezzi¢nega vmesnika za prenos signalov krvnega tlaka.

Bioopticne signale lahko zaznavamo z merjenjem opticnih lastnosti bioloskih sub-
stanc. V ta namen potrebujemo bioopti¢ne senzorje. Senzor za bioopti¢ne signale sem
izdelal s pomocjo virov svetlobe in fotodetektorjev (fotodiod). Vmesnik sem izdelal na
osnovi vezja AFE4490, ki skrbi za ojacanje, poganja dve barvi LED svetlobnih virov in
poskrbi za vso potrebno povezovalno logiko z nadzornim mikrokrmilnikom. Podobno
kot pri ostalih bioloskih signalih sem tudi pri bioopti¢nih najprej izvedel analizo signa-
lov, in sicer na primeru opti¢nega spektra hemoglobina. Realiziran opti¢ni del vezja
sem preizkusil v dveh rezimih delovanja, in sicer kot transmisivni in kot reflektivni
senzor. V obeh primerih sem uporabil AFE4490, ki omogoca izjemno kompaktno iz-
vedbo in ima dovolj majhno porabo, da ga lahko uvrstimo v skupino varénih senzorskih
vmesnikov.

Zadnja skupina senzorjev, ki sem jih realiziral, so termometri. Pri tej vrsti senzorjev
sem se predhodno osredotocil na optimizacijo enotoc¢kovnega in ve¢tockovnega senzorja
za merjenje temperature na povrsini koze, kjer sem preuceval in primerjal hitrosti
odziva termistorjev. Pri tem sem realiziral temperaturne senzorje v LTCC tehnologiji
in jih priklopil na vmesnik za zajem mosti¢nih napetosti.

10.2 Prototipni sistem
Skonstruirani prototipni sistem, ki omogoc¢a zajem vseh opisanih signalov, ima poleg

multiparametricnega merilnega dela Se majhen in varcen grafi¢ni prikazovalnik. Vezje
se napaja iz miniaturne litijeve baterije, ki se lahko polni preko USB vmesnika. Na
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digitalnem delu vezja je poleg glavnega mikrokontrolerja Se vmesnik za brezzi¢no po-
vezavo na sub-gigaherénem in na 2,4 GHz frekvencnem pasu. Dodal sem tudi tri osni
akcelerometer in magnetni kompas za nadzor gibanja pacienta.

40 pinska povezava

6 DOF accelerometer na analogni del

+magnetni kompas

Li-xx polnilec
(iz USB) .
2.4GHz brezzi¢ni
Mikro USB vmesnik
Mikrokontroler
Precizna EFM32

2,5V referenca
Pod-GHz brezzi¢ni

vmesnik
2,2V DC/DC
2,7V bC/bC 1,9V DC/DC
gKrggng?itc;_rCzS RF konektor za
zunanjo anteno
5V DC/DC

Slika 10.1: Glavni modul prototipnega vezja. Digitalni del prototipa.

Biokemicni
vmesnik
BiooptiCni
vmesnik
Biokemicni (pH)
Temperaturni
modul
4 kanali za
senzorje tlaka in Modul za
temperaturo bioelektricne signale

Slika 10.2: Merilni modul prototipnega vezja. Analogni del prototipa.

Na slikah 10.1 in 10.2 je prikazan izgled prototipnega sistema, ki je sestavljen iz
dveh modulov, analognega in digitalnega. Analogni del sem poimenoval bio-DMM ali
bio-Digitalni Multi Meter, kar v bistvu tudi je, saj podobno kot sicer poznani digitalni
multimetri merijo vse elektri¢ne veli¢ine, ta modul meri ve¢ bioloskih parametrov. V
sendvic¢u pod prikazovalnikom je Se baterija. Manjkajo seveda prikljucki za senzorje. Ti
lahko zavzamejo veliko vecji prostor kot prikazana elektronika, saj je delo v bolniSnici
vcasih precej burno, in ¢e je pacient ogrozen, se osebje v prvi vrsti posveti njemu, pa
ceprav vcasih kaksen kos opreme pade po tleh in potegne Se Sop kablov s senzorji za
sabo. Zaradi tega mora biti vse skupaj precej robustno, da zdrzi vse te obremenitve.
Po drugi strani pa mora biti taka oprema, sploh ¢e jo pacient nosi na sebi, skoraj
neopazna. Obe zahtevi se izklju¢ujeta med sabo in predstavljata velik oblikovalski in
tehni¢ni izziv na podrocju iskanja resitev v sodelovanju z industrijskim oblikovanjem.
Ta del posla pri razvoju novih medicinskih izdelkov ni zajet v pri¢ujo¢i disertaciji, je pa
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prikazani prototip dovolj majhen (meri le dobrih 30x40 mm), da pusca veliko svobode
pri iskanju ustreznih resitev.

Tabela 10.1: Gradniki prototipnega modula. Vsi moduli so integrirani na dveh tiskanih vezjih dimen-
zije 32x42mm.

Senzor na vhodu Osnovne karakteristike

Analiti¢ni Vhodni kanal za analiti¢ne senzorje z dvema elektrodama, ki imajo na-
petostni izhod

Biokemi¢ni En kanal za amperometri¢ne senzorje s tremi elektrodami ali galvano-
metri¢ne senzorje z dvema elektrodama

Bioopti¢ni Krmilnik LED in ojac¢evalnik za PIN fotodiodo s programirljivim ojaca-
njem in nastavljivim ¢asovnim potekom

Biopotencialni Dvo-kanalni vmesnik za zajem bioelektri¢nih signalov z generatorjem
izmeni¢nih signalov za merjenje dihanja preko bioimpedance

Tlacni Ojacevalniki in napajalna vezja za Stiri senzorje tlaka z individualnim
nadzorom vklopa

Temperaturni Merjenje temperature okolice z integriranim termistorjem + moznost
priklopa zunanjih termistorjev na tlacne kanale

Pospeskovni Tri-osni pospeskomer na samem modulu

Magnetni Tri-osni magnetni kompas na modulu, integriran skupaj s pospeskome-
trom

10.2.1 Gradniki sistema

Vsi gradniki vezja, ki skrbijo za zajem zunanjih signalov, so nasteti v tabeli 10.1. Poleg
nastetih perifernih modulov so v prototipu Se napajalni modul, glavni mikrokrmilnik,
dvojna radijska povezava in prikazovalnik. Celotna blo¢na shema prototipnega sistema

je prikazana na sliki 10.3.
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Slika 10.3: Blo¢na shema prototipnega sistema. Izgled leve strani sheme je prikazan na sliki 10.1,
desna stran pa na sliki 10.2.

Vsi gradniki vezja komunicirajo z mikrokontrolerjem, ki skrbi za delovanje vezja.
Sticna tocka je torej mikrokontroler, ki sem ga vzel za referenco za izbiro napajalnih
napetosti ostalih perifernih modulov. Poleg napajanja sem moral upostevati dovoljene
meje signalnih napetosti pri danem napajanju. Vsak od prikljucenih perifernih modulov
ima tudi svoje dovoljene meje napajalne napetosti, ki jih nisem smel preseci ne navzdol,
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Se manj pa navzgor. Istocasno pa sem tezil k temu, da je napajanje ¢im nizje, saj je
s tem tudi poraba manjsa, ¢eprav morda kdaj na rac¢un performans. Vendar to ne
predstavlja problema, dokler so tudi to¢nosti zajema v dovoljenih mejah.

10.2.1.1 Napetostni nivoji

vvvvv

svojih vhodih doloca omejitve za izhodne napetosti ostalih vezij. Prav tako izhodne
napetosti mikrokontrolerja ne smejo presegati meje na vhodih periferije. Zaradi raz-
licnih napajalnih napetosti sem moral skrbno preveriti, da so signali na vseh vezjih na
njihovih vhodih in izhodih v predpisanih mejah. To je delno prikazano na sliki 10.4,
kjer sta shematsko prikazani dve periferni vezji P1 in P2 z obmoc¢jema napetosti za
visok nivo (VoH) in nizek nivo (VoL). Mikrokontroler lahko sprejme in prepozna si-
gnale, ki morajo biti znotraj obmoéja vhodnih napetosti za visok vhodni signal (ViH)
in nizek vhodni signal (ViL). Periferna enota P1 ima del obmocja izven dovoljenega
(oznaceno z rdeco), medtem ko periferna enota P2 zadosti kriterijem.

P1 P2 Mikrokontroler
ViH vdd
ViL Vss

Slika 10.4: Napetostni nivoji med posameznimi komponentami.

Med delovanjem sicer ni nujno, da se dolo¢eno vezje obnasa na tak nacin, da bi
izhodna napetost lahko dosegla katerokoli od vrednosti znotraj prikazanega obmocja.
Lahko pa se zgodi, da nastanejo pogoji, pri katerih lahko pride do tega.

10.2.1.2 Napajanje

Pregled napajalnih napetosti je prikazan v diagramu na sliki 10.5. Vir energije je
baterija. Prototip ima $tiri nivoje napajalne napetosti, ki jih generirajo DC/DC pre-
tvorniki. Napajalni napetosti 2,2 V in 2,7 V imata Se delitev na analogno in digitalno
vejo preko filtrov, ki znizujejo vpliv digitalnih signalov na analogne napetosti v vezju.
Zaradi miniaturizacije je precej digitalnih in analognih linij na vezju prepletenih med
seboj. Zaradi nizjih stroskov izdelave nisem uporabil vecplastnega vezja. Bi pa Sest ali
veC plastno vezje gotovo olajSalo razporeditev napajalnih vodov in lo¢evanje hitrih di-
gitalnih signalov od analognih. Zal je izdelava vec¢plastne tiskanine vsaj 40-krat drazja
od dvostranskih, ki se jih da naroc¢ati v zelo majhnih koli¢inah in za ceno enega malega
sendvica.

10.2.2 Povezave med komponentami

Posamezni vmesniki za senzorske signale so povezani z mikrokontrolerjem preko perifer-
nih enot. Izbrani EFM32GG940 ima dovolj periferije, da lahko skoraj hkrati komunicira
z vsemi senzorskimi vhodi. Vmesnike z vecjo koli¢ino od¢itkov sem loéil na razli¢nih
vmesnikih.

10.3  Zakljueki

Opisani sistem predstavlja platformo, na osnovi katere bom gradil nadaljevanje te
disertacije. V majhnem modulu sem zdruzil vse opisano znanje in dognanja s podrocja
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Slika 10.5: Napajalne napetosti posameznih elementov vezja. Nekateri sklopi imajo ve¢ napajanj.

obdelave biomedicinskih signalov z nizko porabo energije. Seveda tak modul Se ne
predstavlja izdelka, ki bi bil primeren za na trzisce, je pa dober primer in odli¢en
prototip za kakrsenkoli trzno zanimiv derivat takega vmesnika.
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Poglavje 11
Klini¢no preizkusSanje

Regulativa na podro¢ju medicine je zelo zapletena in zahteva obilico dela od zacetka
razvoja do takrat, ko je izdelek toliko zastarel, da ni ve¢ na trgu. Nivo zahtev je
odvisen od klasifikacije naprave. Preprosta naprava, ki nima nikakrSnega vpliva na
pacientovo zdravje v primeru odpovedi, je klasificirana v najmanj zahtevno skupino,
kjer so postopki za pridobitev vseh potrebnih dovoljenj za proizvodnjo, prodajo in
uporabo take naprave dokaj mili in nezahtevni. Pri napravah, od katerih je odvisno
pacientovo zivljenje, pa se zahtevajo natanc¢no predpisani in dokumentirani postopki.
Ti se pri¢nejo Ze v najzgodnejsih fazah razvoja in bododi izdelek spremljajo preko celega
razvojnega cikla, skozi proizvodnjo in proizvodne postopke in kasneje, ko izdelek pride
na trg in se ga spremlja skozi celotno Zivljenjsko dobo. Seznam standardov in ostalih
direktiv, ki jih moramo poznati pri razvoju brezzi¢nega modula za prenos podatkov o
pacientovih vitalnih funkcijah, obsega najmanj 19 dokumentov [293]-[310]. Zagotovo
pa v teh referencah niso nasteti vsi, saj se tudi zakonodaja spreminja in vsakih nekaj
let dodajo kaksen nov predpis ali nove zahteve, zapisane v izpopolnjenih ali povsem
novih direktivah za opisano medicinsko podrocje.

11.1 Medicinska naprava

Svetovna zdravstvena organizacija oznacuje kot medicinsko napravo wvsak instrument,
aparat, 1zvedbo, stroj, implantat, in vitro reagent ali kalibrator, programsko opremo, ma-
terial ali drug podoben ali povezan artikel, ki ga je proizvajalec deklariral za uporabo
samostojno ali v kombinaciji na ljudeh z enim ali ve¢ posebnim(-i) namen-om(-i) dia-
gnosticiranja, preprecevanja, spremljanja, zdravljenja ali lajSanja bolezni, diagnostike,
spremljanja, zdravljenja, lajSanja ali nadomestila za poskodbe, preiskave, zamenjave,
spreminjanje ali podpore anatomije ali fizioloskih procesov, ki podpirajo ali ohranjajo
zivljenje, nadzor spocetja, razkuzevanja medicinskih pripomockov, ki zagotavlja infor-
macije za medicinske namene s pomocjo in vitro preiskave vzorcev ¢loveskega izvora
in ki ne dosega svojega primarnega predvidenega ucinka na clovesko telo s farmakolo-
skimi, imunoloskimi ali presnovnimi sredstvi, vendar se lahko pri njegovem delovanju
s temi sredstvi pomaga [311].

Zivljenjska doba medicinske naprave se pri¢ne s prvimi idejami o novi napravi. O
varni uporabi medicinske naprave se moramo sprasevati ves ¢as razvoja in skozi vso
zivljenjsko dobo naprave. To je proces, ki se nikoli ne ustavi. Varnost nobenega me-
dicinskega pripomocka ni absolutna in vse medicinske naprave nosijo dolo¢eno stopnjo
tveganja za nastanck tezav v posebnih okolis¢inah [311]. Po podatkih Svetovne zdra-
vstvene organizacije ima zivljenjska doba medicinske naprave sedem faz: razvoj, proi-
zvodnja, embalaza, oglasevanje, prodaja, uporaba in odstranjevanje. V tej disertaciji
sem se bezno dotaknil le prve faze, razvoja nove medicinske naprave.
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11.2 Izvedba klini¢nega preizkusanja

Postopek klini¢nega preizkusanja je prikazan na primeru brezzi¢nega prenosa signalov
za invazivno merjenje krvnega tlaka. Cel sistem je bil preizkusen na oddelku intenzivne
nege. Med analizo je bila primerjana nova metoda prenosa signalov z obstojeco in pre-
izkuseno metodo. Uradni rezultati klini¢nega preizkusa so zbrani v [19]. S klini¢nim
preizkusom je bilo pokazano, da se nova metoda ne razlikuje od obstojece, v nobenem
primeru ne odstopa od zahtevane toc¢nosti in da izpolnjuje vse zahtevane standarde. V
nadaljevanju bom prikazal metode primerjalne analize dveh sistemov zajema podatkov.
Metoda je ze dolgo znana in obstaja tudi uveljavljena statisticna metoda za primerjanje
dveh merilnih metod [18]. Ker je opisan postopek nastal v ¢asu, ko je bilo stevilo podat-
kov, ki jih ustvarijo merilni instrumenti, majhno, je v svoji osnovni obliki neprimerna
za primerjavo velikega toka podatkov v realnem ¢asu. Prav tako statisticna metoda po
Bland Altmanu ne predvideva ¢asovno zamaknjenih signalov. Zaradi tega sem moral
primerjalno metodo delno prilagoditi potrebam nasega klini¢nega preizkusanja.

11.3 Pacienti

Pacienti v klini¢ni raziskavi so bili izbrani naklju¢no. Invazivno merjenje krvnega tlaka
je bil pri vseh standardni postopek, ki bi ga izvajali tudi v primeru, ¢e ne bi bili vkljuceni
v klini¢no preiskavo. Starost, spol in zdravstveno stanje pacientov niso vplivali na
izbor. V studiji je sodelovalo 12 pacientov [19] in vsi so bili obravnavani na enak naéin.
Dostop do arterijskega tlaka je bil pri vseh narejen enako. Takoj za kanilo so imeli
nastavljeno razcepko "Y", iz katere je §la ena veja na senzor, ki je meril tlak preko Zi¢ne
povezave, drug senzor pa je bil priklopljen na sistem za brezzi¢ni prenos. Pacienti so
bili med preiskavo obravnavani kot sicer, glede na njihovo zdravstveno stanje. Uporaba
brezzi¢nega sistema ni vplivala na odlocitve zdravnikov glede postopkov zdravljenja.

11.4 Metode

Primerjava meritev je bila narejena na podlagi odcitkov, ki so jih zabelezili senzorji,
prikljuceni na pacienta preko iste kanile. Vse metode postavitve merilnega sistema so
bile narejene na osnovi obi¢ajne klini¢ne prakse za invazivno merjenje krvnega tlaka.
Odcitki iz enega senzorja so bili zabelezeni neposredno na monitorju preko Zi¢ne
povezave. Drug senzor je bil prikljuc¢en na sistem za brezzi¢ni prenos. V tej brezzi¢ni
veji so bili podatki zabelezeni na strani oddajnika in na strani sprejemnika. Primerjava

s e |
P
Raz- IBPM Casovni potek p,,p,
cep P, | Monitor Numeri¢ne vrednosti p, .p,
It

™ ) Rx |

Sistem ; ; ;
za zajem Shranjevanje >/ Casovni potek P, Py /

Slika 11.1: Sistem za zajem podatkov pri klini¢nem testiranju.

med odcitki je bila narejena na dveh nivojih, kot je prikazano na sliki 11.1. Ena
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primerjava je bila narejena med odc¢itki na vhodu in na izhodu brezzi¢nega sistema. S
tem smo preverili, da med prenosom ne prihaja do napak. Druga primerjava pa je bila
med brezzi¢no in obi¢ajno zi¢no povezavo. Na tem nivoju pa smo preverili, da celoten
brezzicni sistem deluje ekvivalentno kot Zi¢na povezava.

Pred pricetkom preizkusanja so bila pridobljena vsa ustrezna dovoljenja s strani
eti¢ne komisije in agencije za medicinska preizkusanja [312], [313]. Klini¢no preizkusa-
nje je bilo izvedeno po vsej veljavni zakonodaji in predpisih, ki veljajo za to podrocje.

11.5 Sistem za zajem podatkov

Signal iz senzorja S; je bil zajet in shranjen v datoteko. Casovna poteka surovih od-
¢itkov tlaka p; in ps sta bila vzoréena s frekvenco f;. Medicinski monitor je te podatke
obdelal in prikazal poleg krivulje tlaka tudi numeri¢ne vrednosti trenutnega tlaka, src-
nega utripa, zgornje in spodnje meje tlaka in podobno. Te izracunane vrednosti so bile
vzorCene z nizjo frekvenco fs.

Odcitki na strani oddajnika por in sprejemnika pog so bili vzoréeni s frekvenco f3 in v
realnem c¢asu shranjeni v locen komplet datotek s podatkom o trenutnem casu. Vsako
tabelo odc¢itkov s podatkom o ¢asu nastanka odcitka lahko zapiSemo kot zaporedje
vrednosti, ki jim ¢as monotono narascéa (en. 11.1). Pri tem ¢asovni interval med
posameznima od¢itkoma v zaporedju ni nujno vedno enak.

ps = [prpsz,---,pSN] (11-1)

Odstopanja ¢asovnih intervalov med posameznimi od¢itki so tako majhno, da jih lahko
zanemarimo. Zaradi tega lahko zaklju¢imo, da je frekvenca vzorCenja enaka za vse
odcitke, kot je prikazano na sliki 11.2.

Odcitek

Psi+
Psi

Psi-1

E, El E, Zaporedna $t. vzorca

Slika 11.2: Vzorc¢enje od¢itkov pri kliniénem testiranju.

11.6 Analiza klini¢nega preizkusanja

Analiza je bila narejena na dveh nivojih. Na tehni¢nem nivoju je bila narejena primer-
java signalov por in por. Na klini¢nem nivoju pa so bile primerjane numeri¢ne vrednosti
signalov p; in ps. Zaradi dodane variabilne zakasnitve zaradi brezzi¢nega prenosa, ana-
liza ni izvedljiva s preprostim primerjanjem dveh krivulj. Kako sem izvedel primerjavo
zakasnjenih signalov z neznano zakasnitvijo, je opisano v nadaljevanju.
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11.6.1 Tehni¢na analiza

Senzor S; meri krvni tlak in ima na izhodu diferencialno napetost, ki jo vzoréi merilnik.
Na enak nacin je zajet signal iz senzorja S5 . Frekvenca vzorcenja f3 je enaka za oba
kanala, kot je podrobno razlozeno v poglavju 11.5. Socasno se ta signal obdela v
brezzicnem vmesniku na oddajniski strani in brezzi¢no prenese na sprejemnisko stran.
Rekonstruiran signal ps se vzorci na tretjem kanalu merilnega sistema z enako frekvenco
vzorCenja f3. Vzorcenje na vseh kanalih merilnega sistema je simultano. Vsi kanali so
zajeti soCasno preko notranjega sistema prozenja vzorcenja. Signal pog je zakasnjen za
signalom pyr zaradi prenosa preko brezzi¢ne povezave, kot je podrobno prikazano na
sliki 11.2.

Oddajnik signal zajame in obdela, sprejemnik prejme digitalni tok podatkov in
signal rekonstruira nazaj. Pri tem nastane napaka na strani oddajnika zaradi toleranc
komponent ojacevalnika in AD pretvornika. Prav tako nastane napaka na sprejemniku
pri rekonstrukciji zaradi ne idealnih karakteristik DA pretvornika in ostalih komponent,
ki skrbijo za rekonstrukcijo signala. Temu moramo dodati Se kvantizacijsko napako, ki
nastane zaradi analogno-digitalno-analogne pretvorbe. Vse te napake lahko strnemo v
enotnem odstopanju ¢; (gl. sl. 11.3).
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Slika 11.3: Zajem signalov na tehni¢nem nivoju analize.

11.6.1.1 Obdelava podatkov na tehni¢nem nivoju analize

Signal senzorja por je vzorcen s frekvenco f3. Pri tem nastane f3 od¢itkov na sekundo,
kar pomeni, da dobimo v 24 urah opazovanja izjemno velike datoteke z rezultati. Ob-
delava tako velike zbirke podatkov zahteva nekaj priprave in obdelavo v ve¢ korakih.
Algoritem obdelave je prikazan v alg. (11.1).

Za lazje razumevanje sem podal algoritem Se v graficni obliki, kar je prikazano na
sliki 11.4.

11.6.1.1.1 Casovna poravnava signalov Ker so signali iz sprejemnika ¢asovno zama-
knjeni glede na signale v oddajniku, je potrebno obe skupini signalov medsebojno
poravnati. Zakasnitev ni ves Cas enaka, saj predstavlja rezervo odc¢itkov v brezzi¢nem
prenosu za primer, ¢e gre kaj narobe.
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Algoritem 11.1: Algoritem obdelave meritev na tehni¢nem nivoju.

n=1

dokler /eof delaj

Preberi (Segment datoteke(n))

Izberi p_ 2T(n) , p_2R(n) iz Segmenta_datoteke(n)
Poravnaj signale (p_2T(n), p_2R(n))

delta(n) = p 2T(n) - p_ 2R(n)

evaluator(n) = f_eval(|deltal(n))

shrani evaluator(n)

n=n+l

konec

file segment

—— e o~ —

a+1

Delay
Text file Por (”) v pzr(”) pzk(”)
s o
b
Par (n)

d delta(n)

evaluators (n)

Slika 11.4: Klini¢no preizkuSanje: tehni¢na obdelava in analiza signalov.

Funkcija za poravnavo izra¢una krizno korelacijo med signaloma por in pogr pri vseh
pricakovanih zakasnitvah. To dosezemo z izracunom normalizirane krizne korelacije
med vsemi pari signalov. Iskano zakasnitev lahko pricakujemo pri vrednosti, kjer je
rezultat korelacije najvecji. Ni potrebno, da sta oba signala identi¢ni kopiji, ker is¢emo
normalizirano korelacijo, oz. njen maksimum (slika 11.5). Tak nacin iskanja zakasnitve
je uporaben le v primeru, ko obstaja dovolj velika korelacija med posameznimi segmenti
signalov (slika 11.5).

11.6.1.2 Cenilke na tehni¢nem nivoju

Ovrednotenje signalov na tehni¢nem nivoju poteka s pomocjo cenilk. Segmentaciji in
Casovni poravnavi posameznih segmentov por in pog sledi izracun cenilk tehni¢nega
ovrednotenja. Signala por in pog lahko zapiSsemo kot dva vektorja (en. 11.2 in 11.3).

par(n) = [para;, Para+t1s s Pary] (11.2)

P2r(n) = [P2re, P2Ret+1, "+ 5 P2Rd] (11.3)

Pri tem sta a in b indeksa, ki v vhodni datoteki oznacujeta zacetek in konec n-tega
segmenta (gl. sl.11.4).

Cenilke so dolo¢ene iz obeh vektorjev. Prva cenilka je povpre¢na razlika med si-
gnaloma. Nov vektor d(n) predstavlja razliko posameznih parov odé¢itkov v ¢asovno
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Slika 11.5: Klini¢no preizkuSanje: tipi¢en segment iz datoteke od¢itkov. Levo pred poravnavo in desno
po ¢asovni poravnavi.

poravnanih vektorjih por in pog.

d(n) = [P2re — P2Ta, P2Re+1 — D2Ta+1s " ** » P2Rd — P2Tb) (11.4)

Cenilka povpre¢ne razlike je izrac¢unana kot povpreéna vrednost vektorja d(n).

b—a

11.5

—3 (115)
7j=1

Naslednja cenilka je ¢asovni zamik med signaloma. Razlika med indeksoma a in ¢

ter frekvenca vzorcenja f3 doloc¢ajo zakasnitev D.

c—a

fs

D(n) = (11.6)

11.6.1.3 Cenilka numeri¢nih rezultatov

Standardne vrednosti tlakov so sistoli¢ni tlak, diastoli¢ni tlak in srednji arterijski tlak
(ang. mean arterial pressure, MAP). Posamezne vrednosti so izratunane iz ¢asovnega
poteka trenutnih vrednosti tlaka psr in pog.

11.6.1.3.1 Sistoliéni in diastoli¢ni krvni tlak Krvni tlak v arterijah ni stalen, ampak
se spreminja med dvema skrajnima vrednositma. Prva vrednost predstavlja sistoli¢ni
krvni tlak, to je najvisja vrednost tlaka dosezena med sistolo srca, druga vrednost pa
predstavlja diastoli¢ni krvni tlak, ki je najnizja vrednost tlaka, dosezena med diastolo
srca.

Sistoli¢ni in diastoli¢ni tlak je izra¢unan iz vektorja odéitkov tlaka kot povprecje 5%
najvisjih in najnizjih od¢itkov. Za izracun je potrebno vektorja od¢itkov por in pog
najprej sortirati. Povprecje vrednosti v n-tem segmentu, ki padejo med 5% odcitkov
na zgornji meji, predstavlja sistoli¢ni tlak pg(n). Na spodnji meji dobimo na podoben
nacin diastoli¢ni tlak pp(n) za n-ti segment.

0.05(b—a)

11.7
Pl = gy O ) (1.7

j=
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(c—d)
1 /

- ¥ : 11.8

ps(n) 0.05(c —d) _ o= Par(n); (11.8)

kjer je phr(n); in php(n); sortiran vektor par oz. pag. (Gl sl.11.6).
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Slika 11.6: Klini¢no preizkusanje: sortiran segment od¢itkov kot osnova za izra¢un vrsnih vrednosti.

11.6.1.3.2 Srednji arterijski tlak Krvni tlak lahko podajamo tudi z eno samo vredno-

stjo, ki je izracunana iz sistoli¢nega in diastoli¢nega tlaka. Zato navadno uporabljamo

srednji arterijski tlak, ki je povprecni tlak skozi celotno sréno akcijo in je dolocen z

izrazom 11.9.

_ 2pp(n) + ps(n)
3

pu(n) (11.9)

11.6.1.3.3 Cenilke numeriénih vrednosti tlaka Cenilke za numeri¢ne vrednosti tlakov
so razlike med oddanimi in sprejetimi vrednostmi, dolo¢enimi po enac¢bah 11.10, 11.11
in 11.12.

ds(n) = psr(n) — psr(n) (11.10)
dp(n) = ppr(n) — ppr(n) (11.11)
Sar(n) = pyr(n) — pyr(n) (11.12)

kjer je tlacna razlika razlika v sistolicnem tlaku dg(n), diastoliénem dp(n) in sre-
dnjem arterijskem dps(n).

11.6.2 Analiza na klini¢nem nivoju

Na klini¢nem nivoju je vrednotenje potekalo s primerjavo numeri¢nih vrednosti. Moni-
tor za spremljanje vitalnih funkcij pacienta je kazal vrednosti sistoli¢nega, diastoli¢nega
in srednjega tlaka. Te vrednosti so merodajne za medicinsko osebje in na osnovi teh
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vrednosti se odlo¢ajo o zdravljenju in obravnavi pacienta. V primeru, ko so vrednosti
izven dolocenih mej, se sprozi alarm za takojsnje ukrepanje. Monitor, ki je bil upora-
bljen pri klini¢cnem testiranju, je imel tudi moznost povezave na racunalnik, tako da
so se vrednosti, ki jih je izpisoval na ekranu, avtomati¢no belezile v datoteko. Shema
merilnega sistema je prikazana na sliki 11.1.

Monitor ima lastne algoritme za izracun tlakov, ki jih izpiSe na ekranu iz zgodovine
odcitkov senzorjev tlaka. Proizvajalci monitorjev teh algoritmov niso dolzni razkriti,
saj gre za njihov know-how. Na tem mestu sem naletel na problem, saj nisem vedel,
kako dolo¢iti tlake iz odcitkov, da se bodo ujemali z izpisanimi. Zaradi tega sem moral
najprej razviti svoj lastni algoritem in ga primerjati z rezultati, ki sem jih dobil iz
monitorja. Na vhodu monitorja sem imel zajete surove od¢itke iz senzorja, isto¢asno pa
tudi ¢asovno sinhronizirane numeric¢ne podatke o tlakih preko ra¢unalniskega vmesnika,
ki je bil na monitorju.

Uri v monitorju in v merilnem sistemu sta bili sinhronizirani, tako da sem dobil
podatke, opremljene s ¢asovno kodo, kar mi je olajsalo primerjavo med delovanjem
mojega algoritma in rezultati, ki jih je izpisoval monitor. Na sliki 11.7 je prikazan
postopek preverjanja algoritma pretvorbe surovih od¢itkov v numeri¢ne vrednosti.

Wave signals p,.,p

A

Numeric signals p,.p

Wave = numeric
algorithm

Difference

calculation [ Algorithm evaluation

IBP

62112

Slika 11.7: Klini¢no preizkuSanje: verifikacija algoritma za pretvorbo surovih od¢itkov v numeri¢ne
vrednosti tlakov.

11.6.2.1 Segmentacija podatkov

Najvecjo tezavo pri obdelavi zajetih signalov so predstavljale enormne koli¢ine podat-
kov v velikih datotekah, ki so se nabrale preko celodnevnega opazovanja pacientov v
oddelku intenzivne nege. Signali v datotekah so ve¢inoma periodi¢ni, seveda odvisno od
pacienta in njegovega stanja. Za lazjo obdelavo sem dolge datoteke segmentiral in ob-
deloval po manjsih, lazje obvladljivih delih. V posameznem segmentu sem v povprecju
zajel 10 period signala (srénega utripa).

11.6.2.2 Obdelava segmenta

Vsak posamezen segment iz zajete datoteke sem obdelal v ve¢ korakih. V prvem koraku
sem ugotovil uro in datum pric¢etka segmenta s pomocjo algoritma 11.2.

V naslednjem koraku sem prebral trenutni segment in pripravil podatkovne struk-
ture za nadaljnjo obdelavo po algoritmu 11.3.

V nadaljevanju sem najprej preveril konsistentnost podatkov po algoritmu 11.4. Za
kriterij preverjanja konsistentnosti podatkov sem izra¢unal periodo vhodnega signala z
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Algoritem 11.2: Ugotavljanje ure in datuma pricetka segmenta.

numericfile _id = fopen(numericfilename);
numericformat = %f-%£-%f; %f: %f: %f; %f; %f; %f; %f; %f; %1

ts = cell2mat(textscan(numericfile id, numericformat, 1));

Algoritem 11.3: Izra¢un ¢asovne kode in priprava podatkov segmenta.

ts = cell2mat(textscan(numericfile id, numericformat, 1));
timestamp = 3600*ts(4)+60*ts(5)+ts(6)-3;
in_time = 0;
dokler in_time<timestamp delaj
in = fgetl(infile id);
inv = sscanf(in,format);
in_time = 3600*inv(4)-+60*inv(5)+inv(6);
konec
fileposition = ftell(infile id);
file segment = cell2mat(textscan(infile id, format, segmentsize));
msegment = file segment(:,7:8);
segmentdate = datenum( file segment(1,1), file segment(1,2),
file segment(1,3), file segment(1,4),
file segment(1,5), file_ segment(1,6));

uporabo funkcije periodogram (en.11.13). Ta oceni spektralno gostoto signala in vrne
Fourierjevo transformacijo avtokorelacije vhodne sekvence [314].

2
- At = 1 1
P(f) = W Z:L,ne—z%rfn , prl tem je — Q_At < f < Q_At (1113)
n=0

Kjer je At perioda vzorcenja vhodnega signala x(n).

Dolzina segmenta je segmentsize, frekvenca vzorCenja pa fsampling. Segment
vzorcev iz zajema pri oddajniku je input, vzorci pri sprejemniku pa so shranjeni v
polju output.

Algoritem 11.4: Izra¢un frekvence segmenta tla¢nih odé¢itkov. Izra¢unana frekvenca je rezultat
funkcije v en. 11.13 [314].
[pxx, w| = periodogram(msegment(:,2),[],’onesided’,segmentsize,fsampling);
pxx(1) = 0;
[ , frequency index| = max (pxx);
measurement window = round(w(frequency index) * fsampling*3);
¢e measurement window>segmentsize potem
‘ measurement_window = round(segmentsize/2);
konec
ée measurement _window<fsampling potem
‘ measurement_ window = fsampling;
konec
output = msegment(l:measurement_window,1);
input = msegment(1:measurement_window,2);

Sledi filtriranje podatkov s Savitzky-Golay-evim filtrom, kar je v bistvu malo boljsa
izpeljanka drsecega povprec¢ja. Po filtriranju sem dolo¢il numeri¢ne vrednosti tlakov
po algoritmu za dolocanje sistolicnega, diastoli¢nega in srednjega tlaka. Te vrednosti
sem opremil s podatkom o ¢asu in shranil v datoteko za kasnejSo obdelavo in primer-
javo na osnovi Bland-Altman statisticne metode. Sistoli¢ni in diastoli¢ni tlak sta bila
izraCunana iz odcitkov, srednji tlak pa po en. 11.9.
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Celoten kon¢ni izrac¢un je prikazan v izpisu algoritma 11.5.

Algoritem 11.5: Kon¢ni izrac¢un za primerjavo vrednosti tlakov na kliniénem nivoju.

input = smooth (input, ’sgolay’);
output = smooth (output, ’sgolay’);
% Izracunaj sigma
sd1 = std(input);
sd2 = std(output);
% Uredi odéitke po velikosti
input = sort(input);
output = sort(output);
% Dolocitev diastoliénega tlaka
i=1;
dial = 0;
dokler (dial<ts(8)) && (i<measurement window) delaj
dial = mean(input(1:i));
i=1+1;
konec
% Dolocitev sistolicnega tlaka
i=1;
sys1l = 100000;
dokler (sysi1>ts(7)) €6 (i<measurement window) delaj
sysl = mean(input(measurement window-i+1:measurement window));
=1+ 1;
konec

. Ponovi vse skupaj na izhodnem signalu

% Zapis rezultatov v datoteko
timstr = datestr(segmentdate);
fprintf(outfile id, '%s;%f;%f;%f; %f; %1; %1 \n’,

timstr, timestamp, in_ time,

sysl, dial, sys2, dia2 );

Verificiran algoritem 11.5 je dal rezultate v obliki numeri¢nih vrednosti tlakov, ki
sem jih neposredno primerjal med sabo, saj so bili signali predhodno ¢asovno poravnani.
Primerjava rezultatov je bila narejena po standardnem postopku, ki ga dolo¢a metoda
Bland-Altman za primerjavo dveh klini¢nih praks [18].

Mejo sprejemljivosti za klini¢no preverjanje sem postavil na 20 < 4 mmHg, pri
¢emer je o standardni odklon razlike med obema metodama merjenja.

Na koncu so bili narejeni standardizirani Bland-Altman diagrami za vsakega pa-
cienta. Rezultati primerjalnih testov za nekaj pacientov so prikazani v prilogi A.1.
Zbranih je le nekaj primerov, vsi rezultati pa so na voljo v [19].
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Poglavje 12
Zakljucki

Predstavljeno delo v tej disertaciji obravnava probleme brezzi¢nega spremljanja stanja
pacientov. Glavni cilji raziskovalnega dela so bili poiskati energijsko ¢imbolj u¢inkovite
reSitve za vse najpogosteje merjene parametre pri monitoringu pacientov.

Na primerih in s prakti¢no realizacijo vmesnikov za zajem bioloskih signalov sem
ugotovil, da je prikazana realizacija energijsko uc¢inkovitih gradnikov omogocila zmanj-
Sanje porabe celotnega sistema do te mere, da so bili lahko uporabljeni zelo omejeni
energijski viri. Poleg najmanjSe moZne porabe samih elektronskih vezij sem to poskusal
zmanjSati Se s pomocjo prilagodljive obdelave signalov.

Optimizacije porabe se je potrebno lotiti celovito, saj parcialne reSitve ne prine-
sejo zadovoljivega rezultata. Parametrov, ki sem jih obravnaval, je Sest: krvni tlak,
EKG, saturacija, dihanje, biokemija in temperatura. Obravnaval sem tudi tri razlicne
pristope optimizacije porabe: zmanjSanje porabe senzorjev in elektronskih vezij, op-
timizacija postopkov zajema in adaptivno prilagajanje dinamiki vhodnega signala ter
selektivno uravnotezeno aktiviranje procesiranja. Vseh moznih kombinacij bi bilo torej
lahko osemnajst, kar zagotovo presega obseg te disertacije. Zaradi tega sem se pri
realizaciji lotil le nekaterih izbranih kombinacij, s katerimi sem potrdil v uvodu nastete
hipoteze.

V nadaljevanju bom povzel zakljucke, grupirane po nac¢inih zmanjSevanja porabe
energije. Vsako od naslednjih podpoglavij potrjuje v uvodu zastavljene hipoteze ne
samo na enem primeru, ampak na SirSem podrocju raziskav.

12.1 ZmanjSanje porabe senzorjev in elektronskih vezij

Na podrocju senzorjev sem ugotovil, da je ena od moznih resitev uporaba debelopla-
stnih keramic¢nih senzorjev tlaka s primerno pove¢ano mosti¢no upornostjo. Dopirane
plasti za realizacijo uporov polprevodniskih senzorjev tlaka imajo omejen izbor naziv-
nih upornosti. Z uporabo debeloplastnih tehnologij pa je mozno izdelati take senzorje,
ki imajo upornosti v rangu nekaj 100 k2. Problem premajhne ob¢utljivosti takih sen-
zorjev pa se elegantno resi z uporabo tankih keramic¢nih membran, ki so izvedljive v
tehnologiji LTCC.

Tudi pri temperaturnih senzorjih sem prisel do enakih zakljuckov. To seveda ne
preseneca, saj gre za podobne elemente, le da sem namesto mosti¢ne vezave uporabil
le po en temperaturno obc¢utljiv upor.

Na podrocju senzorjev sem se lotil tudi realizacije popolnoma novega nacina zajema
bioimpedanc¢nih signalov. Razvil sem svoj senzor na osnovi mikrovalovnega resonatorja
in ugotovil, da se ga da realizirati z relativno nizko porabo, ¢e primerjamo z velikimi
napravami za bioimpedan¢ne meritve. Izbor komponent zal ni bil najbolj posrecen in je
celoten senzor porabil vec¢ kot vsi ostali skupaj, vendar ima v primerjavi z obstojecimi
napravami tak senzor zanemarljivo majhno porabo.
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Optimizacije porabe elektronskih vezij za zajem signalov sem se lotil prakti¢no pri
vseh obravnavanih parametrih. Za realizacijo ni nekega univerzalnega recepta. Bi-
stveno sporocilo je, da je mozno s kombinacijo najsodobnejsih resitev na podrocju
elektronskih vezij za zajem biomedicinskih signalov doseci zadovoljivo majhno porabo
energije, ki omogoca uporabo omejenih virov energije.

Poleg neposrednega zajema in obdelave sem raziskal tudi podrocje brezzi¢nega pre-
nosa zajetih signalov. Pri tem sem prisel do zakljucka, da se z uporabo dveh brezzi¢nih
vmesnikov lahko zmanjsa poraba celotnega sistema. Pri tem morata imeti oba vme-
snika ¢im bolj razlicen nacin delovanja. V prikazanem primeru sem uporabil hiter
vmesnik z ve¢jo porabo in pocasnejsi, ki je bil bolj varé¢en. Meritve so pokazale, da si
taka vmesnika ne konkurirata, ampak se dopolnjujeta, njuna kombinacija pa zmanjsa
celotno povpre¢no porabo energije.

12.2 Optimizacija postopkov zajema in adaptivno prilagajanje
dinamiki vhodnega signala

Na primeru obdelave signala krvnega tlaka sem dokazal, da je mozno s sprotnim prilaga-
janjem parametrov zajema zmanjSevati porabo. Pri tem kvaliteta prenesenega signala
ni bila ni¢ slab8a, kot ¢e bi isti signal prenasali s polno porabo ob nespremenjenih
parametrih. Za ugotavljanje, kdaj in koliko lahko prilagodim parametre, zajema sem
uporabil spektralno analizo vhodnega signala. Z uporabo sodobnih mikrokontrolerjev
je realizacija fourierjeve transformacije energijsko zelo u¢inkovita. Pripravil sem si dve
razli¢ni realizaciji FFT in ju primerjal ter ugotovil, da uporaba koprocesorja kljub vecji
porabi prinese prihranek, saj procesiranje traja manj casa.

Nizko porabo v brezzi¢nem vmesniku je mozno doseci z uporabo dveh brezzi¢nih
vmesnikov, katerih uc¢inkovitost je optimirana za dolo¢en nacin prenosa podatkov. S
takim pristopom lahko dosezemo optimizacijo porabe za razli¢ne rezime dela, predvsem
pri razli¢nih potrebah po prenosu podatkov. Hitrejsi, a energijsko potratnejsi vmesnik
lahko deluje bolj optimalno, kot po¢asnejsi z manjso porabo. Poleg porabe na prenesen
bit je potrebno poznavanje tudi zakasnitev in tokovnih impulzov ob vklopu. Temelje
za dokoncno realizacijo sem postavil z meritvami posameznih segmentov pri aktivni
uporabi enega od brezzi¢nih vmesnikov.

12.3 Selektivno uravnoteZeno aktiviranje procesiranja

Na primeru temperaturnih senzorjev sem dokazal, da je mozno s pravilno izbiro mate-
rialov, geometrije senzorja in postavitve na pacienta zmanjsati odzivni ¢as. Primerjal
sem dve razli¢ni tehnologiji in ugotovil, da uporaba LTCC tehnologije omogoc¢a do-
volj hiter odziv, da meritev temperature lahko opravimo v manj kot desetini Casa,
¢e primerjamo s klasi¢nimi termistorji. Tako skrajSanje aktivnega intervala dokazano
zmanjSa celotno porabo.

Na podrocju procesiranja biokemicnih signalov sem predvsem ugotavljal, koliko casa
potrebuje biokemi¢ni senzor za posamezno meritev. Casovni potek tega procesa je
vnaprej definiran z materiali in substancami na senzorju. Zaradi tega selektivno urav-
notezeno aktiviranje procesiranja ni izvedljivo v taki meri, kot pri ostalih senzorjih in
predstavlja specifiko biokemi¢nih senzorjev. To dokazuje, da cilji, ki jih obravnava tre-
tja hipoteza, niso vedno dosegljivi. To je tudi edino podrocje, kjer nisem uspel doseci
zastavljene hipoteze.
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12.4 Regulativa

Pri razvoju naprav za uporabo v medicini nikakor ne moremo mimo regulative. Na
koncu disertacije sem podal primer klini¢nega preizkusanja novega brezzi¢nega vme-
snika. Pri tem sem se srecal s tezavo, da za take vrste vmesnikov Se ne obstaja pri-
merjalni matematicni algoritem, ki bi potrdil ali ovrgel novo metodo. Zaradi tega sem
moral popraviti obstoje¢ Bland-Altmanov primerjalni test in ga prilagoditi za uporabo
z veliko koli¢ino ¢asovno neusklajenih vzorcev. Izdelal sem tudi postopek validacije
nove metode in na prakticnem primeru prikazal njegovo uporabo. S prikazanimi po-
stopki sem smiselno zakljucil svoje raziskovalno delo v tej disertaciji.

12.5 Originalni prispevek znanosti

Na podroc¢ju optimizacije zajema kontinuiranih biomedicinskih signalov sem raziskal
moznosti optimizacije porabe energije s pomocjo spektralne analize zajetih signalov.
Metodo sem prakti¢no preizkusil in ovrednotil na primeru obdelave signalov krvnega
tlaka in dokazal, da je z implementacijo moZzno zmanjsati porabo energije pri zajemu
in obdelavi signalov. Opisana metoda ni omejena le na zajem krvnega tlaka, ampak
jo je mogoce uporabiti za kakrSenkoli ¢asovno spremenljiv signal. Poleg tega sem
tudi ugotovil, da je uc¢inkovitost opisane metode odvisna od energijske ucinkovitosti
spektralne analize. Z uporabo sodobnih mikrokontrolerjev z vgrajenimi bloki za hitro
rac¢unanje s plavajoco vejico pa je lahko prikazana metoda ucinkovitejsa od namenskih
procesorjev za digitalno obdelavo signalov.

Pri merjenju bioimpedanc¢nih signalov sem zdruzil resitve s podroc¢ja mikrovalov in
biomedicinske pojave. S prikazano resitvijo bi lahko nadomestili obstojece velike in ne
prav poceni instrumente za merjenje bioimpedance. Opisano vezje morda predstavlja
osnovo za bodoce bioimpedancne senzorje. Poleg tega s svojo miniaturno izvedbo
in relativno nizko porabo omogoca uporabo bioimpedan¢nih merilnih metod tudi na
podrocjih, kjer to do sedaj ni bilo mogoce. Prikazan senzor je prenosljiv in relativno
poceni. S tem pa se odpirajo vrata novi, aplikacijam, kjer bi s pomoc¢jo merjenja
bioimpedancnih signalov lahko zaznavali nenormalna stanja pacientov v primerih, ko
to ni izvedljivo. Poleg tega je tak senzor izrazito neinvaziven. V dolocenih primerih bi
bila meritev mozna tudi preko ve¢ plasti obleke.

Na podroc¢ju merjenja telesne temperature je moj prispevek znanosti spoznanje, da
je mozno s pomocjo sodobnih simulacijskih metod optimirati porabo energije s pomocjo
optimizacije ¢asovnega odziva senzorja.

Pri obdelavi biokemi¢nih signalov, ki nastanejo z encimsko redoks reakcijo, sem
ugotovil, da obstaja nek minimalen c¢as, v katerem je potrebno vzorcenje poteka reak-
cije. Poleg tega sem raziskal ¢asovni odziv reakcije in definiral profil merjenja odziva.
Dokazal sem tudi, da z izbranimi parametri ne izgubimo informacij o poteku reakcije.

Pri brezzi¢nem povezovanju med moduli sem ugotovil, da je bolje imeti dve vrsti
brezzicnih vmesnikov kot enega samega. Pri tem morata biti karakteristiki brezzi¢nih
vmesnikov ¢im bolj razli¢ni, da se dopolnjujeta in tako pokazeta ugodne sinergijske
ucinke na zmanjSanje porabe.

12.6 Kako naprej

Kljub temu, da je opisan brezzi¢ni sistem namenjen uporabi v medicini, sem uspel re-
alizirati in ovrednotiti celoten prototip z zelo omejenimi sredstvi. S tem sem poskusal
pokazati, da za razvoj nove medicinske naprave ni potreben neskon¢éno velik proracun,
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ampak je dovolj inovativen in premisljen pristop. Tudi merilna oprema ni nujno, da je
pregresno draga, saj je vecino stvari mozno pomeriti in ovrednotiti zgolj z osnovnim
naborom instrumentov. Vse prikazane prototipe v tej disertaciji sem izdelal sam, veci-
noma s pomocjo vzorcev, ki jih proizvajalci radodarno ponujajo za razvoj novih vezij.
Poleg tega sem si izdelal tudi nekaj merilne opreme, ki pa je zal zaradi omejitve dolzine
nisem opisal. Morda bo pa to zanimiva tema Se za kaksno kasnejSo objavo v priznani
literaturi.

V prihodnosti bo vsekakor zanimivo dopolniti matriko parametrov in postopkov, ki
sem jo opisal na zacetku tega poglavja. Ko bo na vseh poljih mreze postavljena kljukica,
bo tehni¢ni del zaklju¢en. Opravljeno delo potem lahko predstavlja odli¢no izhodisce
za konc¢no realizacijo miniaturnega vmesnika za brezzi¢ni prenos ve¢ biomedicinskih
signalov na kratko razdaljo. Smeri, kam bi bilo dobro zapeljati nadaljnji razvoj, je vec.
Celoten sistem bi lahko obravnavali kot nerazdruzljivo enoto ali pa uporabili le dele
sistema za realizacijo novih brezzi¢nih vmesnikov za prenos le enega parametra.

Pri realizaciji prototipov sem ugotovil, da je nekatere uveljavljene merilne metode
pri spremljanju vitalnega stanja pacienta mozno nadomestiti z druga¢nimi. Pri tem
imam v mislih predvsem manj invazivne ali brezkontaktne senzorje za biopotencialne
signale ali povsem nov pristop pri merjenju bioimpedané¢nih pojavov. Na tem podrocju
bo potrebno poiskati energijsko Se bolj uc¢inkovite komponente ali morda celo razviti
povsem svoj vimesnik za zajem bioimpedancnih signalov.

Se najve¢ dela me caka na podroc¢ju programiranja celotnega sistema v samostojni
sistem. Vsi prikazani sestavni deli so delovali kot neodvisni gradniki, zZal pa se nisem
Se skoraj ni¢ ukvarjal z integracijo vseh teh sestavov v enovit sistem.

Tudi na podroc¢ju oblikovanja bo potrebnega Se kar nekaj dela. Predvsem bo po-
trebno raziskati moznosti izvedbe pritrjevanja na pacienta in povezovanja posameznih
elektrod ali senzorjev na centralno enoto preko mehansko ¢vrstih, a Se vedno majhnih
spojev.

12.6.1 Konkretne naloge

Poleg splosnih idej za nadaljnje delo je ostalo nedokonc¢anih Se nekaj povsem konkretnih
idej za izboljsave. Te sem Ze sproti nakazal v posameznih poglavjih, zaradi boljse
preglednosti pa jih tu navajam v strnjeni obliki.

12.6.1.1 Zaprtozanéne metode optimizacije zajema

Ena takih je metoda optimizacije zajema s pomoc¢jo FFT analize. V poglavju 3.7 sem
nakazal, da metoda najbolje deluje v zaprti zanki. V praksi sem raziskal nacine, kako
tako zaprtozancéno regulacijo realizirati. Kljub temu, da sem pokazal in dokazal, da je
na opisan nacin mozno varcevati, bo za dejansko implementacijo potrebno raziskati Se,
na kaksSen nacin je najbolj optimalno vplivati na parametre zajema. Nove metode bo
potrebno tudi verificirati.

12.6.1.2 Vmesnik za bioelektri¢ne signale

V poglavju 4.7 opisujem le integracijo bioelektricnega vmesnika v enovit sistem, vendar
se implementacije ne dotaknem. Ta bo tudi ena od konkretnih nalog pri bodoc¢em delu.
12.6.1.3 Iznicenje uporabniskega vpliva pri merjenju bioopti¢nih signalov

Na podroc¢ju bioopti¢nih signalov ostaja nereSen problem postavitve opticnih elementov
(poglavje 5.5), saj na porabo vpliva na¢in uporabe, kar pa ni odvisno od implemen-
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tacije, ampak od uporabnika. Za minimiziranje teh vplivov bo potrebno kar nekaj
raziskovalnega dela v prihodnosti, da bom lahko s kon¢no resitvijo prisel dovolj blizu
zastavljenim ciljem.

12.6.1.4 ZmanjSanje porabe mikrovalovnega merilnika bioimpedance

Eno najzanimivejsih delov te disertacije (poglavje 6), kjer sem se ukvarjal s povsem
osnovnimi principi merjenja dielektricnosti, se je izkazal za najslabsega na podrocju
porabe energije. Izbor elementov oc¢itno ni bil najbolj posrecen in pSotrebnega bo Se
kar veliko dela, da bom zmanjsal porabo vmesnika za zajem bioimpedané¢nih signalov.

12.6.1.5 Sinhronizacija procesiranja biotermi¢nih signalov

V poglavju 7.3 sem nakazal, da je mozno biotermic¢ne signale meriti z istim vmesnikom
kot krvni tlak. Idealno bi bilo, ¢e bi se dalo sinhronizirati zajem signalov iz tla¢nih sen-
zorjev z zajemom termistorskih signalov na tak nac¢in, da bi lahko obdrzali enako §tevilo
kanalov za krvni tlak. Z drugimi besedami to pomeni, da bi na istem kanalu lahko so-
casno merili tlak in temperaturo. Za kaj takega bi bilo potrebno raziskati moznosti
casovne sinhronizacije zajema obeh. Ker so temperaturne spremembe tako pocasne,
je to povsem realna moznost brez opaznega medsebojnega vpliva pri zajemanju obeh
vrst signalov.

12.6.1.6 Senzorji za biokemic¢ne signale

V poglavju 8 sem obdelal vmesnik za zajem signalov iz biokemic¢nih senzorjev. Samih
senzorjev sem se dotaknil le v delu, kjer sem opazoval odziv, zaradi omejitve dol-
zine disertacije pa nisem podrobneje opisoval samega delovanja senzorja in moznosti
implementacije. Iz skoraj nepregledne mnozice biokemi¢nih senzorjev po raziskovalni
privlac¢nosti najbolj izstopa senzor za merjenje glukoze. Sladkorna predstavlja velik
svetovni problem, ki se vse bolj §iri tudi v manj razvite predele nasega planeta. S
tem pa raste tudi potreba po novih senzorjih. Osnovni princip pri tem ostaja skoraj
nespremenjen, veliko dela pa bi bilo potrebno vloziti v razvoj novega senzorja, ki bi
omogocal neinvazivno merjenje, ali pa takega, ki bi bil lahko za dolgo obdobje vstavljen
v podkozje. V tem primeru gre za interdisciplinarni razvoj, ki zajema ve¢ vej znanosti.
Svoj bodoci prispevek na tem podrocju vidim v podpori raziskavam novih biokemic¢nih
senzorjev z miniaturnimi, energijsko var¢nimi vmesniki za zajem biokemic¢nih signalov.

12.6.1.7 Napajanje, baterije in nabiralniki energije

V tipi¢nem senzorskem brezzinem modulu srecamo dve vrsti energijskih virov. Na
prvem mestu so vsekakor baterije. Vse bolj pa se uveljavljajo tudi zbiralniki energije
iz, okolice (energy harvesting), ki pomagajo podaljsati delovanje na baterije ali pa jih
celo popolnoma nadomestijo. Kompleksnost in velikost napajalnega sistema je mocno
odvisna od energijskih zahtev za delovanje celotnega sistema. Podaljsevanje intervalov
polnjenja baterij ali celo popolno odstranitev baterij iz brezzi¢nega senzorskega sistema
lahko dosezemo z uporabo zbiralnikov energije iz okolice. Ker ima disertacija koli¢insko
omejitev, sem celotno poglavje o tej temi vrgel ven. Zaradi te vrste tehni¢nih omejitev
nisem uspel opisati, kako sem realiziral napajanje in kaksSne vrste zbiralnikov energije
sem tudi ovrednotil. Kljub temu, da sem to raziskovalno delo uspesno zakljucil, pa
mi je ostalo eno podrocje, ki bi ga skoraj nujno moral raziskati in sicer brezzicen
prenos energije. V svetu obstaja Ze cela vrsta elegantnih izvedb za brezkontaktno
napajanje in polnjenje baterij. Zal je vecina prilagojena zabavni elektroniki in uporabi
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pri mobilnih napravah. Zaradi tega ne obstaja optimalna reSitev za medicinsko rabo,
ki bi bila obenem Se majhna. Tudi to bom moral v prihodnosti raziskati, in tudi v

praksi preizkusiti.
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Dodatek A
Priloge

A.1 Diagrami primerjave klini¢cnega preizkuSanja po metodi
Bland-Altman

V nadaljevanju so prikazani Bland-Altmanovi diagrami za tri paciente od dvanajstih,
kolikor jih je sodelovalo v klini¢ni preiskavi. Rezultati vseh pacientov so podrobneje
predstavljeni v poro¢ilu [19]. Diagrami prikazujejo ovrednoteno primerjavo med dvema
metodama merjenja sistolicnega, diastolicnega in povpre¢nega krvnega tlaka.
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A.1. Diagrami primerjave klini¢nega preizkuSanja po metodi Bland-Altman 119

Bland altman plot for systolic pressure

difference between pg, and pg,
.

105 110 15 120 125 130 135 140 145
ps (mmHg)

Bland altman plot for mean arterial pressure

4
8
o 24
°
i=4
©
& L4
c | I
g | |
2 %7 e v
I3
el
8
o
o
g 2
£
-4 : : : T T
65 70 75 80 85 20 95
Py (mmHg)
Bland altman plot for diastolic pressure
4

difference between pg, and pg,
)
.
o
%0
.
.‘

Wireless connection - pressure (mmHg)

35 40 45 50 55 60 65 70

Correlation plot

140

135 4

130 +

125 4

120 +

115 4

Wireless connection - pressure (mmHg)

110
105

T
110

T T T T T T
115 120 125 130 135 140 145

Cable connection - pressure (mmHg)

Correlation plot

90

85 1

80

75 1

70

Wireless connection - pressure (mmHg)

65
65

Cable connection - pressure (mmHg)

Correlation plot

70

65

60

55

50

45 4

40 4

35
35

Cable connection - pressure (mmHg)

Slika A.2: Bland-Altmanov (levo) in korealcijski (desno) diagram primerjave rezultatov izmerjenih

tlakov pri pacientu §t. 2.



120

Bland altman plot for systolic pressure

difference between pg; and pg,

-4 . . . . .
110 120 130 140 150 160 170
ps (mmHg)
Bland altman plot for mean arterial pressure
4
[ ]
]
o 2 4
ke
[=
@
5
Q
g
4 (]
g 0
2
g \ - \
o
f=4
o
2 24
o
-4 . . . . .
50 60 70 80 ) 100 110
P, (MmHg)
Bland altman plot for diastolic pressure
4
s,
el
f=
@
7]
o
c
8
20
[7]
Qo
8 | \
o
L 24
£
4 . . . .
10 20 30 40 50 80

Wireless connection - pressure (mmHg) Wireless connection - pressure (mmHg)

Wireless connection - pressure (mmHg)

Dodatek A. Priloge

Correlation plot

160

150 -

140 4

130 1

120

110
110

120 130 140 150 160

Cable connection - pressure (mmHg)

Correlation plot

170

100

©
o
L

80

70

60 1

50
50

60 70 80 90 100

Cable connection - pressure (mmHg)

Correlation plot

110

80

70 4

60 -

50

40 -

30 1

20 A

L 3 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
20 30 40 50 60 70

Cable connection - pressure (mmHg)

80

Slika A.3: Bland-Altmanov (levo) in korealcijski (desno) diagram primerjave rezultatov izmerjenih

tlakov pri pacientu st. 3.



A.2. Parametri za izracun dielektri¢nosti tkiv pri poljubni frekvenci 121

A.2 Parametri za izracun dielektri¢nosti tkiv pri poljubni fre-
kvenci

V nadaljevanju sta dve tabeli za izrac¢un dielektri¢ne konstante £(w) pri poljubni
frekvenci. Empiri¢ni rezultat je na osnovi meritev razli¢nih tkiv, ki so objavljene v
[280]. V tako kompaktni obliki te tabele tezko najdemo. Ker sem pri svojem delu vse
te podatke zbral in uredil, sem mnenja, da so lahko uporaben pripomocek in sem jih
prilozil k tej disertaciji.

Podrobnejsi opis izracuna s pomocjo enacbe 9.3 je na strani 85.



Tabela A.1: Parametri za izra¢un £(w) po enacbi 9.3, na strani 85

. Povzeto po [280]. Tabela 1 od 2.

Dodatek A. Priloge

AN 71 (ps) Aey 7o (ns) s o Aes 73 (ns) 3 Aey 74 (pS) oy
Aorta 4 0.25 40 8.84E-12 0.1 50 3.18E-09 0.1 100000 0.000159 0.2 1.00E+07 0.001592 0
Bladder 2.5 0.2 16 8.84E-12 0.1 400 1.59E-07 0.1 100000 0.000159 0.2 1.00E+07 0.015915 O
Blood 4 0.7 56 8.38E-12 0.1 5200 1.33E-07 0.1 0 0.000159 0.2 0 0.015915 0
Blood Vessel 4 0.25 40 8.84E-12 0.1 50 3.18E-09 0.1 100000 0.000159 0.2 1.00E+07 0.001592 0
Body Fluid 4 1.5 65 7.23E-12 0 30 1.59E-07 0.1 0 0.000159 O 0 0.015915 O
Bone Cancellous 2.5 0.07 18 1.33E-11  0.22 300 7.96E-08 0.25 20000 0.000159 0.2 2.00E4+07 0.015915 O
Bone Cortical 2.5 0.02 10 1.33E-11 0.2 180 7.96E-08 0.2 5000 0.000159 0.2 100000 0.015915 O

Bone Marrow 2.5 0.0005 3 7.96E-12 0.2 25 1.59E-08 0.1 5000 0.001592 0.1 2.00E+06 0.015915 0.1
Brain Grey Matter 4 0.02 45 7.96E-12 0.1 400 1.59E-08 0.15 200000 0.000106 0.22 4.50E-+07 0.005305 0

Brain White Matter 4 0.02 32 7.96E-12 0.1 100 7.96E-09 0.1 40000 5.31E-05 0.3 3.50E+07 0.007958 0.02
Breast Fat 2.5 0.01 3 1.77E-11 0.1 15 6.37E-08 0.1 50000 0.000455 0.1 2.00E4+07 0.01326 0
Cartilage 4 0.15 38 1.33E-11 0.15 2500 1.45E-07 0.15 100000 0.000318 0.1 4.00E+07 0.015915 O
Cerebellum 4 0.04 40 7.96E-12 0.1 700 1.59E-08 0.15 200000 0.000106 0.22 4.50E+07 0.005305 0
Cerebral Spinal Fluid 4 2 65 7.96E-12 0.1 40 1.59E-09 O 0 0.000159 O 0 0.015915 0
Cervix 4 0.3 45 7.96E-12 0.1 200 1.59E-08 0.1 150000 0.000106 0.18 4.00E+07 0.001592 0
Colon 4 0.01 50 7.96E-12 0.1 3000 1.59E-07 0.2 100000 0.000159 0.2 4.00E+07 0.001592 0
Cornea 4 0.4 48 7.96E-12 0.1 4000 1.59E-07 0.05 100000 1.59E-05 0.2 4.00E+07 0.015915 O
Duodenum 4 0.5 60 7.96E-12 0.1 2000 7.96E-08 0.1 100000 0.000159 0.2 4.00E+07 0.015915 O
Dura 4 0.5 40 7.96E-12 0.15 200 7.96E-09 0.1 10000 0.000159 0.2 1.00E+06 0.015915 O
Eye Sclera 4 0.5 50 7.96E-12 0.1 4000 1.59E-07 0.1 100000 0.000159 0.2 5.00E+06 0.015915 O
Fat 2.5 0.01 3 7.96E-12 0.2 15 1.59E-08 0.1 33000 0.000159 0.05 1.00E+07 0.007958 0.01

Gall Bladder 4 0.9 55 7.58E-12 0.05 40 1.59E-09 0O 1000 0.000159 0.2 10000 0.015915 0

Gall Bladder Bile 4 1.4 66 7.58E-12 0.05 50 1.59E-09 0 0 0.000159 0.2 0 0.015915 0.2
Gland 4 0.5 55 7.96E-12 0.1 2500 1.59E-07 0.1 100000 0.000159 0.2 4.00E+07 0.015915 O
Heart 4 0.05 50 7.96E-12 0.1 1200 1.59E-07 0.05 450000 7.23E-05 0.22 2.50E+07 0.004547 O
Kidney 4 0.05 47 7.96E-12 0.1 3500 1.99E-07 0.22 250000 7.96E-05 0.22 3.00E+07 0.004547 0
Lens 4 0.3 42 7.96E-12 0.1 1500 7.96E-08 0.1 200000 0.000159 0.1 4.00E4+07 0.015915 O
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