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Caṕıtulo 1

Introducción

La tomograf́ıa por impedancia eléctrica (TIE) es una técnica no invasiva, de bajo

coste y libre de radiación, que apoya el diagnóstico mediante imágenes médicas, con

la extracción de información de la condición fisiológica y patológica de los tejidos

y órganos de un paciente [42]. La TIE estima la distribución de conductividad en

una región, a través de la inyección de corriente alterna por medio de un arreglo de

electrodos y medición de potenciales, sobre los mismos, logrando reconstruir imáge-

nes de planos transversales de la distribución de conductividad, que permiten, en el

campo médico, el análisis de patoloǵıas [50].

Actualmente la TIE, se usa ampliamente para la monitorización y análisis de pro-

cesos biológicos, puesto que las propiedades eléctricas de diferentes tejidos pueden

diferenciarse al aplicar una señal de corriente de baja intensidad con una frecuencia

definida, por medio de electrodos. En el campo médico, la distribución de impedancia

en tejidos y fluidos ha permitido que la TIE se convierta en una herramienta pro-

metedora para el diagnostico de diversas patoloǵıas del sistema respiratorio [18, 91],

circulatorio [97], urinario [76], óseo [40] y en la detección de tumores o hemorragias

intracraneales [35].

El procesamiento de imágenes médicas de TIE se enfrenta a varios desaf́ıos como

el ruido, la velocidad de procesamiento de señales, resolución espacial y temporal;

problemas que han sido afrontados en diferentes trabajos, mediante el desarrollo de

1



Caṕıtulo 1. Introducción 2

prototipos de sistemas TIE basados en FPGA’s (Field Programmable Gate Array),

DSP’s (Digital Signal Processing) y Microcontroladores [64, 83, 114]. Los diferentes

sistemas de TIE propuestos, presentan caracteŕısticas que restringen el campo de

aplicación, donde las potencialidades de los sistemas diseñados dependen del dispo-

sitivo de procesamiento empleado, por ejemplo, los prototipos basados en FPGA’s y

DSP’s presentan una mayor velocidad de procesamiento de señales, del orden de 50

fps (Frames per Second), que permiten el seguimiento de procesos biológicos con alta

variabilidad temporal, como la medición de la presión sangúınea [96]; de otra parte,

están los sistemas basados en microcontroladores, que presentan una baja frecuen-

cia de frames, que permite la incursión en procesos biológicos de baja variabilidad

temporal como el seguimiento de vaciamiento de vejiga y la detección hemorragias

craneales [10, 80].

1.1. Planteamiento del problema

Según la Organización Mundial de la Salud (OMS) las desigualdades en materia

de salud afectan en mayor porcentaje a las regiones de medio y bajo poder adquisi-

tivo; es aśı como el 20 % de la población más pobre tiene una probabilidad 10 veces

mayor de morir antes de los 14 años. Esta misma organización revela que para el

año 2020 la mortalidad por enfermedades no transmisibles (ENT) será del 73 % de

la tasa mortalidad global [87]. Es aśı como la OMS, ha reconocido la importancia de

las tecnoloǵıas sanitarias para prevenir, diagnosticar, tratar enfermedades y propone

como poĺıtica la transferencia sostenible de tecnoloǵıa para la producción de equipos

de diagnósticos [32]. Considerando que las imágenes médicas se han convertido en

una de las alternativas más eficaces en los procesos de diagnóstico y seguimiento de

enfermedades, como el cáncer de mama [74, 75, 86, 87], monitorización pulmonar

[100], detección y monitorización de la isquemia, la hemorragia cerebral, localización

de focos epilépticos [62] y estudio urodinámico [76, 78, 80, 109]; la TIE es una pro-

metedora alternativa para apoyar la monitorización de diversas patoloǵıas.

Las ENT debido a enfermedades urológicas, producidas por daño neurológico o
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atrofia muscular, que genera disfunción miccional e infecciones urinarias del tracto

y reflujo urinario que pueden conducir insuficiencia renal [17]. Particularmente en

Colombia las enfermedades del sistema urinario causan el 11,04 % de las muertes,

considerándose la segunda causa de muerte en el páıs durante el 2016 [89]. Por esta

razón este proyecto busca proponer un sistema de TIE de bajo costo para apoyar la

monitorización de la vejiga.

Para el análisis urodinámico, el método más empleado es el de cateterismo, donde

se inserta un catéter en la vejiga v́ıa uretral para drenar la orina, siendo un método

invasivo y que puede causar infección del tracto urinario [101]. Otra alternativa es

el uso de ultrasonido tridimensional para medir el volumen vesical, el cual fue desa-

rrollado por Holmes [7, 59]; debido a su alto costo es de dif́ıcil acceso [95]. Por otra

parte, la incursión de la TIE en la estimación del volumen urinario en animales y

humanos de forma invasiva y no invasiva, presentan resultados prometedores [76, 78].

Estás investigaciones revelan que existe aún incertidumbres en la estimación del vo-

lumen de la vejiga debido al posicionamiento de los electrodos, condiciones f́ısicas y

conductividad urinaria.

Los estudios en la urodinámica basados en TIE emplean el equipo Goe MF II

desarrollado por la Universidad de Gotinga [38, 68, 78, 96, 108],que se limita a pa-

trones de inyección y medición adyacentes; existe otro trabajo que emplean el Kit

EEKK-2 de Draeger Medical [76], que igualmente sus resultados se basan en patrones

adyacentes; mostrando buenos resultados en este tópico.

La tecnoloǵıa PSoC (Programable System on Chip) o de señales mixtas, puede

ser una alternativa para el desarrollo de dispositivos de TIE que faciliten la recon-

figuración de patrones de inyección y medición sin comprometer las caracteŕısticas

de frecuencia de frames y la relación señal a ruido, posibilitando un estudio de los

efectos de está caracteŕıstica en la reconstrucción de imágenes en la TIE; es aśı como

este proyecto pretende desarrollar un sistema de tomograf́ıa basado en está tecno-

loǵıa orientado a aplicaciones de análisis urodinámico, lo cual plantea el siguiente

interrogante:
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¿La disposición geométrica de los electrodos y la capacidad de reconfiguración de

patrones de inyección y medición para un sistema de TIE en aplicaciones de análisis

urodinámico, se podrán satisfacer con la utilización de tecnoloǵıa de señales mixtas?

1.2. Objetivos

1.2.1. Objetivo general

Evaluar el desempeño de frecuencia de frames y de patrones de inyección y me-

dición de un sistema de TIE basado en tecnoloǵıa de señales mixtas orientado al

estudio urodinámico.

1.2.2. Objetivos espećıficos

Implementar los módulos de generación de señal (DDS), configuración de pa-

trones de inyección y medición y de demodulación sobre dispositivos de señales

mixtas, para análisis urodinámico.

Analizar el rango de frecuencia de operación y de frames, del sistema de TIE

implementado.

Evaluar el desempeño de sistema de TIE implementado en la reconstrucción

de imágenes en un phantom que simule el cambio de volumen de la vejiga.

1.3. Publicaciones

Electrical Impedance Tomography: Hardware Fundamentals And Me-

dical Applications, Ingenieŕıa Solidaria (ISSN on line 1900-3102), vol. 16, no.

3, Sep 2020. https://revistas.ucc.edu.co/index.php/in/issue/view/258

https://revistas.ucc.edu.co/index.php/in/issue/view/258
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Revisión bibliográfica

En la actualidad gracias a los avances en el área de los análisis por imágenes

médicas como la tomograf́ıa computarizada (TAC), las exploraciones por ultrasoni-

do 3D o la imagen magnética funcional (FMRI) [119], permiten al médico tratante

realizar un diagnóstico más eficaz, aunque presentan unos inconvenientes como la

reacción alérgica al medio de contraste que genera un daño a la función renal del

paciente, la exposición a la radiación ionizante, el largo tiempo en la toma de las

imágenes, el elevado costo de los equipos y el dif́ıcil acceso a esta tecnoloǵıa, además

que las imágenes obtenidas por TAC o FMRI son estáticas [13]. Estos inconvenientes

buscan ser subsanados por la Tomograf́ıa por Impedancia Eléctrica (TIE), la cual

es una técnica que permite generar imágenes médicas dinámicas de conductividad y

permitividad [135].

Actualmente la TIE es ampliamente usada en aplicaciones de monitorización y

análisis de procesos biológicos, debido a que las propiedades eléctricas de los diferen-

tes tejidos pueden ser diferenciadas [24, 91, 138]. El desempeño de los sistemas de

TIE es el factor que define los procesos biológicos que es posible monitorizar.

5
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2.1. Sistemas de TIE

Existen varias investigaciones alrededor del desarrollo de sistema de TIE, en-

tre los cuales se encuentra el sistema comercial PULMOVISTA 500 de la compañ́ıa

Dräger, que usa una topoloǵıa de 16 electrodos para inyección y medición de señales

mediante el método denominado adyacente y tiene la capacidad de generar hasta 50

fps; es empleado en el monitoreo del ciclo de ventilación completo en tiempo real

[34, 72]. El sistema Maltron Sheffield Mark diseñado por (Brown y Seagar, 1987), es

un sistema TIE que lleva 20 años en desarrollo, compuesto por 16 electrodos, que

al igual que el PULMOVISTA 500 emplea un patrón de inyección y medición ad-

yacente, sus versiones posteriores, el sistema Mark I y Mark 2.5 incluye un sistema

de auto-calibración de la fuente de inyección de voltaje, y demás módulos que le

permiten un gran desempeño pero que hacen de este un sistema complejo [93], [129].

Otros sistemas como el OXBACT-5 [136] y el Darmouth [48] constan de 64 elec-

trodos y método adyacente para la excitación y medición. Estos sistemas, se restrin-

gen a un solo método de inyección de corriente y medición de potenciales, limitando

el proceso de reconstrucción de las imágenes, ya que existen evidencias de la in-

fluencia de los patrones de inyección y medición en el proceso de reconstrucción de

imágenes [67].

De igual manera, investigadores han desarrollado diferentes arquitecturas para

sistemas TIE (Tabla 2.1), en su gran mayoŕıa, los sistemas propuestos presentan

arquitecturas basadas en FPGA, debido a que esta tecnoloǵıa provee las caracteŕısti-

cas necesarias para la aplicación en procesos biológicos de alta variabilidad temporal.

Esto se debe a que la FPGA permite la implementación de varios de los módulos del

sistema de TIE, como el sintetizador digital directo (DDS), disminuyendo el hard-

ware y las interfaces entre módulos, facilitando su implementación y presentando un

desempeño similar a los equipos comerciales en cuanto a la frecuencia de frames.

Los sistemas discriminados en la Tabla 2.1, han sido evaluados considerando las

caracteŕısticas del procesos biológico a monitorizar, aunque pocos presentan pruebas

in-vivo, por ejemplo en [106] el sistema propuesto genera 131 fps mediante 16 elec-
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trodos de superficie y logra medir el ritmo cardiaco en pacientes sanos, además de

lograr reconstruir las imágenes de distribución de conductividad de la caja torácica,

diferenciado claramente la sección transversal de los pulmones y el corazón; el méto-

do de inyección y medición empleado en las pruebas es el adyacente. Otro estudio

es el presentado por Shi y colegas [111], en el cual un sistema TIE con 16 electrodos

que genera 1 fps, permite determinar las alteraciones en el cerebro causadas por la

oclusión temporal en la arteria carótida unilateral.

Los DSP’s (Digital Signal Processor) son otra alternativa para el desarrollo de

sistema de TIE, con arquitectura de 128 y 8 electrodos, obteniendo hasta 100 fps

[129, 131]; ambas propuestas son evaluadas sobre phantom y emplean en método

adyacente en los patrones de inyección y medición. Un elemento diferenciador en el

sistema desarrollado por Wi y colegas [129] es la capacidad de reconfigurar el método

de inyección y medición entre el adyacente y de oposición, dando más versatilidad al

sistema. La implementación de sistemas de TIE con DSP implican la utilización de

una mayor cantidad de componentes electrónicos, comparado con los implementados

con FPGA’s, lo que dificulta el acoplamiento y su implementación.

El método de inyección y medición adyacente es el establecido por la mayoŕıa de

los sistemas estudiados sin una opción para cambiar el patrón y analizar su efecto en

el proceso de reconstrucción de imágenes TIE. Este vaćıo es afrontado por Fouchard

y sus colegas [36], los cuales diseñaron un sistema que permite la reconfiguración de

los patrones de inyección y medición mediante una matriz de conmutación confor-

mada por relevos electrónicos gestionada por una Raspberry PI; el sistema posee la

limitante de generar un frame cada 45 segundos, muy por debajo de la frecuencia

de frames requerida para la monitorización de procesos biológicos, que es del orden

de 1 fps, además de trabajar fuera de ĺınea, siendo otra de sus limitantes. En [58] se

puede observar otro sistema de TIE basado en un microprocesador, el cual consta de

16 canales que a diferencia del prototipo presentado en [36], logra reconstruir el corte

transversal de la caja torácica de seres vivos permitiendo diferenciar la distribución

de conductividad de los pulmones, sin un sistema de reconfiguración de patrones de

inyección y medición de señales. Otra propuesta de sistemas TIE es la presentada



en [62], cuyo propósito es la detección de cáncer. El cual fue evaluado en un phan-

tom de solución salina con un arreglo de 16 electrodos con un patrón de inyección

adyacente; usando como módulo principal Arduino Uno. Estos prototipos basados

en microcontrolador, requieren de diversos dispositivos para la implementación de

módulos como DDS, fuente de corriente controlada por voltaje, sistema de conmu-

tación, demodulador, etc., que hacen que estas arquitecturas sean limitadas debido

a las caracteŕısticas de respuesta en frecuencia de los elementos que las componen;

como se evidencian en los trabajos analizados, los cuales presentan una frecuencia

baja de frames.

En la Universidad del Cauca se adelantan trabajos en el campo de la bioimpedan-

cia, espećıficamente en el estudio de técnicas de control en tiempo discreto aplicadas

a una fuente de corriente tipo Howland, la cual es ampliamente utilizada en este

campo, los prometedores resultados de este enfoque se presentan en [85], por otra

parte Trujillo [9], propone una fuente de corriente para estudios de bioimpedancia

basada en técnicas de control realimentado de tiempo discreto, con una arquitectura

completamente embebida en la plataforma PSoC 5LP, la cual regula el nivel pico de

la corriente entregada por la fuente mediante un controlador proporcional, los resul-

tados que presenta sobre cargas resistivas muestra la potencialidad de este enfoque

en aplicaciones de TIE.

Dentro de las revisión bibliográfica aunque se evidenció la utilización de la tec-

noloǵıa PSoC en el desarrollo de equipos para medición de bioimpedancia y captura

de señales ECG y EMG [23, 44], las caracteŕısticas de reconfiguración de bloques de

señal mixta, hacen de esta tecnoloǵıa una potencial alternativa para el desarrollo de

sistemas de TIE.
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2.1.1. Caracteŕısticas de sistemas de TIE para aplicaciones

médicas

Número de electrodos: Un arreglo de 16 electrodos en anillo simple, es la op-

ción más empleada en la TIE para aplicaciones médicas; aunque en investigaciones

en el campo de la ventilación pulmonar emplean arreglos en anillo doble, obtenien-

do buena resolución espacial, aunque con menor cantidad de fps [25]. En estudios

urodinámicos se han empleado diferentes configuraciones como anillo simple, doble

anillo, planar y vertical mostrando que los arreglos en anillo tienen una sensibili-

dad reducida frente a los arreglos de matriz y vertical [78]. En estudios de la cavidad

craneana se ha trabajo con arreglos semicirculares permitiendo la detección de hemo-

rragias intracraneales [14]. Los anteriores estudios revelan la importancia del análisis

de la configuración de electrodos de TIE en la monitorización y detección de diversas

patoloǵıas, aspecto importante a evaluar en el sistema que se implementara en este

proyecto, espećıficamente en estudio urodinámico.

Frecuencia de frames: El número de frames para la reconstrucción de la ima-

gen de distribución de impedancia eléctrica depende de la variabilidad temporal de

la patoloǵıa a estudiar. En el caso del sistema respiratorio y circulatorio se requiere

una frecuencia de frames alta por parte de los sistemas TIE, superiores a 13 como se

indica en la Tabla2.1. Para monitorización de proceso de baja variabilidad temporal

como vaciamiento de vejiga, la detección de hemorragias intracaneales y análisis de

densidad ósea, la frecuencia de frames es baja. Esta caracteŕıstica define los reque-

rimientos de ancho de banda y velocidad de procesamiento de los dispositivos que

componen el sistema de TIE.

Patrones de inyección y medición: Los patrones de medición e inyección per-

miten el registro de los potenciales eléctricos sobre un cuerpo, relacionado con un

valor de conductividad, es por ello que se han realizado estudios sobre este tema; Sil-

va y sus colegas [113] estudiaron la influencia de los patrones de inyección y medición

en la TIE, concluyendo que no es posible generalizar cual es el mejor patrón para la

reconstrucción de imágenes TIE, lo que implica un estudio de esta caracteŕıstica.
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Uno de los patrones más usados es el adyacente, aunque en estudios recientes

indican que su bajo desempeño debido al ruido entre mediciones, pero aun cuenta

con ventajas como su rápida implementación y bajo coste computacional, en com-

paración con los patrones opuesto y cruzado, que tienen una mejor sensibilidad en

el entorno, pero baja en la detección cerca de la frontera de la sección bajo estudio

y pocas sensibilidad al alejarse de esta [2, 45, 129].

En la actualidad, dada la capacidad computacional de los dispositivos, el mode-

lado en tres dimensiones permite la dispersión de la corriente en planos sin necesidad

de varios anillos de electrodos [43, 131].

2.2. Aplicaciones médicas de la TIE

En la actualidad las aplicaciones de las imágenes médicas con TIE, como el análi-

sis de gas intrapulmonar [105, 120], la monitorización de presión arterial [82], detec-

ción de hemorragias intracraneales [35, 133], estimación de volumen de orina en vejiga

[49, 81], determinación de la densidad ósea [8], minimización cardiaca después de un

paro cardiaco [51], han apoyado el diagnóstico médico de estas patoloǵıas, mediante

la extracción de información de la condición fisiológica y patológica de los tejidos y

órganos de un paciente. A continuación, se analizan las patoloǵıas que abarca la TIE

por región intracorporal.

2.2.1. Sistema respiratorio

Uno de los órganos más estudiados por la TIE es el pulmón; en la Tabla 2.2 se

puede observar diferentes trabajos relacionados con este órgano y las caracteŕısticas

empleadas por el sistema de TIE en el desarrollo del respectivo estudio. Se evidencia

que muchos de los trabajos no presentan información precisa sobre las caracteŕısticas

empleadas para el estudio, especialmente los que realizan pruebas en humanos; la

razón se debe a la utilización de sistema comercial PulmoVista 500, o sus antece-

sores Sheffield Mark I o GOE MF II desarrollados en 1980 y 1990 respectivamente;
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y se infiere que emplearon las máximas prestaciones que ofrecen estos equipos; por

ejemplo, el sistema PulmoVista, tiene la capacidad de generar hasta 50 frames por se-

gundo, empleando un anillo de 16 electrodos, con una inyección de corriente de 1 mA.

Las investigaciones de la TIE en el campo del sistema respiratorio, se orienta al

uso de principalmente sistemas TIE desarrollados previamente por otros investiga-

dores o sistemas comerciales, y se centran en la aplicaciones in-vivo; en [4, 6, 33,

46, 104, 122, 126],por ejemplo, se estudia la ventilación pulmonar bajo anestesia, la

ventilación mecánica, detección de embolia y edemas pulmonares en animales, para

evaluar y monitorizar la patoloǵıa bajo análisis médico, y posteriormente llevarlo a

aplicaciones en humanos; los resultados obtenidos en estos trabajos presenta una al-

ta exactitud en la reconstrucción de las imágenes que apoyan el diagnóstico médico;

por otra parte se encuentran trabajos como, [15, 16, 19, 22, 27, 54, 57, 66, 94, 103,

106, 121, 140], en los cuales se lleva esta tecnoloǵıa al ejercicio sobre una población

de pacientes con las patoloǵıas enunciadas anteriormente, confirmando la viabilidad

de hacer de la TIE una técnica válida en procesos de detección y seguimiento de

patoloǵıas pulmonares.

Pathology Electrodes
Frequency

(kHz)
SNR
(dB)

Current
(mA)

Frames
(Fps)

Analysis of intrapulmonary gas distribution [4] 16 — — —- —-
Evaluation of the effects of non-invasive
ventilation during spontaneous breathing [19]

16 — — — —

Lung impedance distribution measurement [58] 16 10-200 —- — —
Measurement of pulmonary impedance distribution [106] 16 60-960 106,9 <131
Inhomogeneity detection of ventilation [4] 16 — —- — —
Mechanical ventilation distribution monitoring [46] 16 50 — 50 13
Pulmonary recruitment and endotracheal suction
in ventilated premature infants [57]

16 — — — 44

Evaluation of pulmonary ventilation in neonates [27] 8 4-812.75 — — 25
Air distribution evaluation in preterm infants [103] 16 50 — — —
Lung ventilation monitoring [5] 32 —- — — 20
Tidal Volume Monitoring [15] 16 48 — 1 17
Evaluation of the level of instability
of bronchopulmonary dysplasia [22]

16 2-1600 — 1,5 25

Real-time lung ventilation monitoring [56] 32 10-200 — 0.1 a 1 20
Lung impedance distribution monitoring [66] 32 10-200 56,3 0.1 a 1 20
Lung function monitoring [74] 32 10-200 — 0.1-8 30
Pulmonary embolism detection [33] 32 100 — 5 10
Pulmonary congestion classification [121] 5 — — — —
Baseline selection for pulmonary impedance
distribution [104]

16 110 — 9 50

Evaluation of pulmonary ventilation in patients
with COPD [121]

16 50 — 5 33

Pulmonary ventilation study in different
patient positions [126]

32 144 — 3 30

Pulmonary Function Evaluation [140] 16 — — — —
3D lung function monitoring [54] 16 90 —- 5 40
Quantification of pulmonary edema [122] 32 — —- —- 50

Tabla 2.2: Caracteŕısticas de TIE en aplicaciones para el pulmón
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Por otra parte, en [27, 56, 58, 73, 74, 99], se evalúan sistemas desarrollados por

los investigadores orientados a aplicaciones pulmonares; estos trabajos detallan el

desarrollo y las caracteŕısticas hardware; aśı como el software de reconstrucción de

imágenes usado para medir el cambio en la distribución de impedancia, que en su

mayoŕıa se soporta en la plataforma EIDORS (Electrical Impedance and Diffuse

Optical Tomography Reconstruction Software). Igualmente se analizan los resulta-

dos experimentales basados en phantoms y en ocasiones con voluntarios, buscando

validar el sistema desarrollado, y cumplir con los requerimientos necesarios para el

diagnóstico y monitorización de patoloǵıas, proyectando la tecnoloǵıa TIE como una

futura alternativa comercial en aplicaciones médicas.

Otras patoloǵıas, como tumores y cáncer de pulmón, han sido tema de estudio.

Yang y sus colegas [134], por ejemplo, lograron mediante la reconstrucción de imáge-

nes de distribución de impedancia, monitorizar tumores en el pulmón, y en [41], se

presenta un estudio de tejido de pulmón sano y con cáncer; se concluye que es posible

detectar y diferenciar los dos tipos de tejidos, mediante la impedancia eléctrica, lo

que abre un campo exploratorio de la aplicación de sistemas de tomograf́ıa eléctrica

para el diagnóstico de cáncer.

La información obtenida de la revisión bibliográfica, referente al estudio del siste-

ma pulmonar, indica que es el campo que exigen mayores prestaciones de los sistemas

TIE, espećıficamente por la alta frecuencia de frames, lo cual impacta en el costo y

altas caracteŕısticas en cuanto a velocidad en el procesamiento de señales.

2.2.2. Sistema circulatorio

La monitorización del sistema hemodinámico es una necesidad en el seguimiento

de la evolución de un paciente, la TIE ha incursionado en este tópico, permitiendo

la medición continua de parámetros hemodinámicos de forma no obstructiva y no

invasiva [115, 116]; uno de los primeros experimentos en cerdos, muestra que esta

técnica es una buena candidata para el desarrollo de una nueva familia de monito-

res continuos no invasivos de la presión arterial [117]; una caracteŕıstica a resaltar

del sistema empleado en este trabajo, es la generación de 50 fps, lo cual hace que

el sistema requiera una exigencia hardware alta, como la requerida en el sistema
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pulmonar. [77] presenta pruebas de TIE en humanos, en la medición del volumen

sistólico y la detección de la arterioesclerosis, con resultados satisfactorios, pese al

uso de 16 electrodos a diferencia de los 32 que emplea Solá y sus colegas en [117].

Con el objetivo de monitorear la presión de la arteria pulmonar mediante el uso de

un anillo de 16 electrodos, Proença y sus colegas [96, 98] lograron, con 25 fps, estimar

la presión arterial midiendo el tiempo de transito de pulso. Estos trabajos visibilizan

la potencialidad de la TIE en este campo. Los avances in-vivo mostrados en [98]

abren una oportunidad de desarrollar sistema de TIE, con caracteŕısticas menos exi-

gentes y buenos resultados, sin embargo, los métodos basados en la observación de

la serie temporal de determinados ṕıxeles o regiones, derivadas del comportamiento

de la impedancia con el movimiento de los fluidos (perfusión, respiración), precisan

intŕınsecamente de alta velocidad y alta resolución simultáneamente.

2.2.3. Monitorización intracerebral

Diversas investigaciones se han realizado, para determinar la impedancia de los

tejidos de la cabeza y el diagnóstico y monitorización de edemas, hemorragia intra-

craneal en modelos de animales y humanos, aśı mismo como modelos in-vitro prontos

a ser validados. En la tabla 2.3 se pueden observar los diferentes trabajos en este

campo; en estos se resalta el número de electrodos, aspecto en el cual no se evidencia

un consenso para una misma patoloǵıa y el número de frames por segundo, donde

los investigadores coinciden en su amplia mayoŕıa, en utilizar un frame por segundo

en sus estudios, lo cual disminuye las caracteŕısticas de procesamiento en el diseño

de los sistemas de TIE. Sobre la frecuencia de la señal de corriente y su amplitud

se ajustan a la normatividad para equipos médicos, 50kHz y 1mAp-p. Los avances

in-vivo presentados en [10, 21, 31, 37, 111, 118], muestran la viabilidad del uso del

TIE en monitorización de actividad cerebral, y detección y seguimiento de hemorra-

gias craneales, aunque los resultados permiten detectar el cambio de impedancia de

los fluidos cerebrales, aún hay aspectos por explorar en este campo, como número

óptimo y disposición de los electrodos y algoritmos de reconstrucción de imágenes.
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Phatology Electrodes
Frequency

(kHz)
SNR
(dB)

Current
(mA)

Frames
(Fps)

Location of intracranial hematoma [14] 8 50 — 1 —
Cerebral Edema Monitoring [31, 37] 16 50 80 1 1
Determination of the impedance
of intracranial tissues [12]

6 25 – 0,14 —

Focal monitoring of
cerebral infarction [134]

16 50 — 1 1

Brain activity monitoring [10] 30 1,7 — 1 —-
Brain activity monitoring [111] 16 50 83 1 1
Intracranial hemorrhage detection [21] 32 10 — — 20

Tabla 2.3: Caracteŕısticas de TIE en aplicaciones cerebrales.

2.2.4. Sistema urológico

El denominado reflujo vesicoureteral, es una patoloǵıa que se presenta por el es-

cape de orina de la vejiga hacia los riñones, esta patoloǵıa puede generar insuficiencia

renal crónica, infecciones de las v́ıas urinarias, infección renal, śındrome nefrótico,

cicatrización de los riñones, etc. Por tal razón la TIE busca monitorizar el volumen

de la vejiga y apoyar al diagnóstico de esta patoloǵıa. Es el caso de Li y sus colegas

[52], los cuales diseñaron un sistema de EIT basado en 16 electrodos, con un rango

de frecuencia de 0 a 12.5MHz, lograron reconstruir la distribución de la impedancia

en la vejiga, y se logra establecer una estrecha relación entre el volumen de la vejiga

y la conductividad estimada en pacientes sanos. Por otra parte, Schlebusch y sus

colaboradores [53, 108], con el objetivo de apoyar a los pacientes parapléjicos, los

cuales presentan disminución de la sensación de volumen de la vejiga, debido al daño

de sus estructuras neuronales, emplearon la TIE para estimar el volumen de la veji-

ga y su vaciamiento; los experimentos in-vitro realizados en este trabajo, emplearon

un arreglo planar de 64 (8 x 8) electrodos, a diferencia de los clásicos arreglos en

anillo; una caracteŕıstica a resaltar en esta aplicación, es la necesidad de un frame

por segundo, para determinar el vaciamiento de vejiga. En la revisión bibliográfica

no se encontraron más trabajos relacionados con el diagnóstico de vejiga, haciendo

de este campo una oportunidad para realizar un aporte.
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2.2.5. Sistema oseo

La osteoporosis es otra enfermedad en la que la TIE ha incursionado, mediante

la determinación de la densidad mineral ósea (DMO). [102] aplicó la TIE para la

estimación del grado de osteopenia; este estudio se centró en pruebas in-vitro, obte-

niendo muy buenos resultados, pero debido a las caracteŕısticas fisiológicas de futuros

pacientes, esta técnica presentaŕıa imprecisiones en la estimación. Por otra parte, en

[67] se logró identificar el cambio en la densidad de la pelvis, aplicando al paciente

una corriente con una frecuencia de 100 kHz; los experimentos desarrollados en este

trabajo, permitieron demostrar que la medición de densidad mineral ósea mediante

TIE es repetible y permite definir la gravedad de osteopenia de un paciente, bajo

la consideración de las caracteŕısticas fisiológicas de pacientes masculinos, dejando

un campo de exploración en mujeres, que debido a sus caracteŕısticas fisiológicas

requieren de un modelo diferente para la estimación de la DMO.

La impedancia del hueso también puede convertirse en un apoyo para la ciencia

forense, ya que podrá ayudar a determinar el tiempo de muerte de un individuo,

como se concluye en [92], que, mediante la medición de la bioimpedancia eléctrica

del fémur o la tibia y la altura del sujeto, es posible establecer el tiempo de muerte

con mayor exactitud. Es importante resaltar que el número de electrodos empleados

en estos casos de estudio son reducidos, entre 5 y 2 electrodos.

Como se mencionó anteriormente, las caracteŕısticas de los sistemas TIE determi-

nan que procesos biológicos se pueden monitorizar; estas caracteŕısticas igualmente

definen los atributos de los dispositivos electrónicos que componen un sistema TIE.

2.3. Resumen

Debido al impacto en la tasa de mortalidad, la monitorización de vejiga es un

campo en el cual este proyecto puede aportar con un sistema fiable; además las bajas

caracteŕısticas de frecuencia de frames son un buen punto de partida para evaluar el

desempeño de un sistema de TIE basado en dispositivos de señal mixta.
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Materiales y métodos

3.1. Introducción

Actualmente la TIE, es una técnica que permite generar imágenes médicas dinámi-

cas de conductividad y permitividad de un cuerpo de forma no invasiva. La imagen

se obtiene al estimular una superficie del cuerpo al aplicarle una señal de corriente

de baja intensidad con una frecuencia definida entre 1 Hz hasta 1MHz, por medio

de electrodos y midiendo la diferencia de potencial en los mismos, se puede calcular

la conductividad interna [23, 69, 91], obteniendo imágenes en 2 y 3 dimensiones de

los tejidos del interior de la caja torácica, usadas en aplicaciones de monitorización

y análisis de procesos biológicos [135].

En este caṕıtulo se presenta los elementos que se deben tener presentes para con-

textualizar los aspectos mas relevantes de la TIE en el análisis urodinámico, como

los principios matemáticos de la TIE en la solución de los modelos directo e inverso,

métodos de regularización, relación del método de impedancia global (GI), con la

medida del cambio de volumen de vejiga, arquitectura e implementación de un sis-

tema TIE basado en PSoC, ambientes de prueba usados para calibrar y caracterizar

sistema para establecer un alto desempeño, y las herramientas matemáticas usadas

para validar los resultados.

17
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3.2. Principios matemáticos TIE

El problema a resolver en la TIE, es calcular la distribución de la conductividad

eléctrica (σ) en función de una variable espacial (x), dada una región del cuerpo (Ω).

La reconstrucción de imágenes se subdivide en dos problemas, el directo y el inverso

[60, 84]. El problema directo estima el potencial sobre los electrodos de superficie para

una distribución de impedancia particular, donde se conocen tanto la distribución

de la impedancia del objeto dado como el valor de la corriente aplicada (Figura

3.1). Mientras el problema inverso busca reducir el error relativo entre el potencial

de borde de un objeto y la distribución de la resistividad dentro de un volumen,

usados para reconstruir la imagen. Lo que significa, que para encontrar la imagen de

conductividad se debe resolver un sistema de ecuaciones que relacionan cada ṕıxel

de la imagen con las mediciones obtenidas de un sistema de TIE.

Distribución   

σ (x)
V

V
V

V

V

Figura 3.1: Calculo de distribución eléctrica, en región abdominal

El problema de estimar una conductividad desconocida a partir medidas de con-

torno, es un problema no lineal y mal condicionado [88]; lo que implica, que para

cualquier imprecisión en medición, genera cambios arbitrarios grandes en la distri-

bución de la conductividad. Una solución es introducir información a priori, restrin-
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giendo la solución de modo que se descarten las variables con cambios bruscos que

causan la inestabilidad.

De otra parte, en la TIE diferencial (dEIT ), permite detectar el cambio de dis-

tribución de conductividad entre un frame de referencia (medida homogénea) y los

posteriores (medidas hetereogéneas) [77], (Figura 3.2).

-

fTIE  t1

dTIE  Cambio de 
conductividad

fTIE  t2

Figura 3.2: Diagrama básico de TIE diferencial (dTIE).

3.2.1. Problema directo

El problema directo en la TIE permite predecir las mediciones de voltaje según

los est́ımulos realizados por los electrodos de superficie, asumiendo que la distribu-

ción de conductividad del cuerpo es lineal e istrópica, y suponiendo que hay una

corriente de frecuencia suficientemente baja como para que se pueda despreciar el

campo magnético [55].

El problema directo se modela con las ecuaciones de Maxwell y las condiciones de

contorno; el método más común para obtener una solución numérica del problema

directo es de elementos Finitos (FEM), donde la región se divide en un modelo bi-

dimensional de elementos, denominado malla. Cada elemento que conforma la malla
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tiene conductividad uniforme [132]; del modelo FEM se conocen tanto la distribución

de la impedancia del objeto dado como el valor de la corriente aplicada, permitiendo

estimar el voltaje sobre los electrodos de frontera.

Las magnitudes de campo en las ecuaciones de Maxwell son: el campo el eléctrico

E, y la intensidad de campo magnético H, modeladas como funciones vectoriales del

espacio y tiempo. J representa la densidad de corriente eléctrica, D la densidad de

flujo eléctrico y p la carga eléctrica, asumiendo que cuando se aplican a un material

producen flujos de desplazamiento eléctrico D y flujo magnético B. Las variacio-

nes espaciales y temporales de los campos y flujos están vinculadas por la Ley de

inducción de Faraday (Ecuación 3.1), y la ley de Coulomb (Ecuación 3.2).

∆× E = −∂B
∂t

(3.1)

∆×H = J +
∂D

∂t
(3.2)

La densidad de carga se define mediante la Ecuación 3.3, el campo magnético

modelado sin la existencia de monopolos magnéticos se representa por la Ecuación

3.4. Por tanto las propiedades del material aparecen como relaciones entre campos

y flujos del mismo.

∆ · E = p (3.3)

∆ ·B = 0 (3.4)

Asumiendo que en el interior del dominio es un medio isotrópico lineal, no disper-

sivos, la permeabilidad magnética es entonces una función escalar u > 0 del espacio

y la respuesta del material esta dada por la Ecuación 3.7 y la permitividad ε > 0,

siendo el flujo eléctrico igual al producto de la permitividad y el campo eléctrico se

calcula mediante la Ecuación 3.6.

J = σE (3.5)
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D = εE (3.6)

B = µH (3.7)

Por tanto, al remplazar la densidad de flujo magnético (Ecuación3.7) en la Ecua-

ción 3.1 se obtiene:

∆× E = −∂(µH)

∂t
(3.8)

Al considerar que el material del medio no es ferromagnético y µ ≈ 0, se deduce

de la Ecuación 3.7:

∆× E = 0 (3.9)

Debido a que el rotacional del gradiente de cualquier campo C2 es 0; se define se

tiene:

E = −∆v (3.10)

Si la Ecuación3.9 se cumple, y reemplazando la Ecuación3.7 en la Ecuación 3.1,

y la Ecuación 3.5 en la Ecuación 3.3 se obtiene:

∆ · (µH) = 0 (3.11)

∆ · (vE) = σ (3.12)

Reemplazando las ecuaciones constitutivas 3.5 y 3.6 y midiendo el cambio en la

densidad de flujo se deduce:

∆ · (∆×H) = ∆ ·
(
σE · ∂(εH)

∂t

)
= 0 (3.13)

Puesto que la divergencia del rotacional de cualquier campo C2 es 0. Se supone

que la distribución de permitividad eléctrica ε no varia en el tiempo y que la variación

temporal del campo eléctrico es armónico con frecuencia angular w.
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∆ · (σE + jwε) = 0 (3.14)

La anterior expresión, representada en términos del potencial eléctrico resulta:

∆ · (γ∆v) = 0 (3.15)

Donde γ = σ+jwε es la conductividad compleja. Esta ecuación describe cuantita-

tivamente el potencial eléctrico en el interior del dominio; si el dominio es estimulado

con frecuencias bajas γ ≈ 0 resulta una buena aproximación, trabajar con la ecua-

ción para el caso en que v real. La ecuación que gobierna el potencial eléctrico u

dentro del cuerpo se describe como:

∆ · (σ∆v) = 0 (3.16)

3.2.2. Problema inverso

La solución del problema inverso, se realiza minimizando la función objetivo

(Ecuación 3.17), para obtener la distribución de conductividad, mediante el vector

de potenciales eléctricos medidos, y corriente aplicada en los electrodos. Para realizar

las predicciones de voltajes, se soluciona el modelo directo, mediante el modelo FEM;

conocidos los potenciales sobre los electrodos y la corriente inyectada se estima la

distribución de conductividad en cada elemento del modelo FEM [28, 112] (Ecuación

3.17).

∆V = J∆σ (3.17)

Donde ∆V son las medidas de voltaje, y J es la matriz jacobiana que relaciona

los voltajes medidos con la imagen reconstruida. Los cambios en la conductividad σ,

se relacionan con los cambios de V y J , como se muestra en la siguientes expresiones.

JT∆V = JTJ∆σ (3.18)

∆σ = (JJT )−1JT∆V (3.19)
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3.2.3. Métodos de reconstrucción

Existe una amplia variedad de algoritmos para solucionar el problema inverso o

reconstrucción de imágenes TIE, los cuales se subdividen en iterativos con matriz

jacobiana constante y no constante, y no iterativos. Los algoritmos iterativos con

matriz jacobiana constante permiten calcular de forma adaptativa entre cada paso

de iteración para converger en una imagen absoluta de la impedancia del objeto de

interés, para realizar los cálculos necesita de información previa de tamaño y forma

del objeto. En el caso de los iterativos con matriz no constante permiten estimar un

modelo a partir de datos poco definidos, por tanto puede reconstruir el contorno de

geometŕıas irregulares.

Los algoritmos no lineales más utilizados en la TIE para aplicaciones médicas

son los iterativos con actualización de matriz jacobiana, como: Gauss Newton, To-

tal Variation, Gradiente Conjugado y Kalman [65, 76, 79, 90, 107]. Por otra parte

el algoritmo de reconstrucción de consenso Gratz para TIE (GREIT),presenta muy

buen desempeño para aplicaciones cĺınicas [1], El cual mide su desempeño mediante

ı́ndices cuantitativos como respuesta de amplitud (AR), error de posición (PE), re-

solución (RES), Deformación (SD), y formación de anillos (RNG).

El algoritmo GREIT usa las siguientes especificaciones, para realizar la recons-

trucción de una imagen:

Reconstrucción lineal de una imagen de cambio de conductividad 2D, basada

en un modelo directo 3D.

Reconstrucciones de diferencia cuantitativa para las cuales se pueden asignar

unidades a imágenes TIE.

Reconstrucción en una matriz de 32 × 32 ṕıxeles para un solo anillo de 16, 12

y 8 electrodos.

El proceso de reconstrucción es llevado a cabo por la herramienta de código

abierto EIDORS, que permite reconstruir la conductividad de un objeto en 2D y 3D

mediante modelos FEM y algoritmos de reconstrucción lineales y no lineales.
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3.2.4. Método de regularización

La regularización permite obtener una solución única y estable de la solución de

problema inverso, las técnicas de regularización disponible en EIDORS son: [60].

Tikhonov (RTV): Algoritmo iterativo que permite la optimización a través

de dos funciones de costo, los datos de medición y un termino regularización hy-

perparámetro, para encontrar la solución con menor enerǵıa, penalizando la alta

magnitud de la permitividad, para suavizar las discontinuidades de la imagen [125].

Laplace (RLP): Otra alternativa de regularización son los operadores diferen-

ciales. De hecho, la aproximación discreta del operador diferencial de primer o se-

gundo orden (como el operador Laplaciano) se aplica para incorporar restricciones

pequeñas, de cambio lento o de suavidad en la solución. Como resultado, los bordes

de los objetos de alta permitividad se vuelven bastante borrosos y los perfiles de las

imágenes reconstruidas se distorsionan gravemente [47].

Variación total (RVT): Es un método de regularización que permite reducir

el ruido en las imágenes mientras se conservan los bordes, sin introducir Ringing ni

artefactos en los bordes. Mostrando que el algoritmo de reconstrucción con regulari-

zación de TV tiene la capacidad de suavizar el ruido y mantener los bordes alineados

sin introducir ondas alrededor de los bordes [127].

Noser (RNOSER): El algoritmo de matriz de sensibilidad, también conocido

como Newton One-Step Restruction (NOSER), es un algoritmo lineal que permite

calcular el cambio de la distribución de conductividad relativamente pequeño del

voltaje ĺımite de un objeto, mediante mı́nimos cuadrados[130].

3.2.5. Calculo de volumen urinario, mediante el método GI

La impedancia global (GI), se ha aplicado en la estimación de volumen de veji-

ga con buenos resultados, presentando una correlación lineal negativa. Puesto que,

mediante la reconstrucción de imágenes dTIE, se compara una imagen de una vejiga
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parcialmente llena con una imagen de vejiga vaćıa; donde la diferencia de voltajes

representa el cambio en la conductividad relacionada con la conductividad de refe-

rencia. Para que el ı́ndice GI sea comparable entre cada medida, se normaliza a la

suma de los valores de impedancia dentro del área de la vejiga [76, 109, 110].

Las variaciones en el potencial para cualquier frame F se calculan utilizando lo

siguiente expresión:

∆vf (k) =
vfnh(k)− vh(k)

vh(k)
, k = 1, ...N (3.20)

Donde ∆vf (k), vfnh(k) y vh(k), son los elementos k-ésimo de los vectores ∆vf , vfnh
y vh, donde (vh) es el frame de referencia (homogéneo) y (vfnh) son las mediciones

de vectores no homogéneos; cada frame tiene un tamaño de 1 a N, donde N corres-

ponde al número de medidas independientes por frame, y a su vez es el número de

elementos de vh y vfnh.

Para calcular el vector de conductividad de ṕıxeles If (Ecuación3.21), se usa la

matriz de reconstrucción Rf , que se obtiene mediante una reconstrucción dTIE, de

tamaño MxN y que corresponden al número de ṕıxeles de la imagen de conductividad.

If = Rf∆vf (3.21)

La sumatoria de elementos de If para cada frame se define como la GI (Ecua-

ción3.22):

GI =

Nf∑
f=1

N∑
k=1

If (k) (3.22)

La monitorización de la vejiga mediante el ı́ndice GI ha demostrado una corre-

lación con el cambio de volumen de la vejiga [26, 76, 79, 80, 109, 110]. Igualmente

el indicador GI, se usa en la detección de afecciones pulmonares que están asociados

con un volumen de corriente no homogéneo en la distribución de ventilación pulmo-

nar como neumotórax aguda, śındrome de dificultad respiratoria (SDRA) y asmático

bronquitis [141]. Por otra parte, en [79] se demuestra la correlación positiva entre
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|GI|−1 y el volumen de la vejiga, además que presenta baja sensibilidad al ruido de

medición; por lo cual, se empleará esta alternativa para los experimento de estima-

ción de volumen orientados al monitorio de vejiga.

3.3. Sistema de TIE de señal mixta.

El sistema TIE propuesto, integra una fuente de corriente controlada por voltaje

digital (VCCS), la cual genera una señal de corriente bipolar tipo sinusoidal con

amplitud constante de 98mV entre 2 Hz y 100 kHz, que alimenta una resistencia

shunt de 100 Ω en serie. La corriente generada es direccionada hacia un bloque de

conmutación, el cual se encarga de realizar la inyección de corriente al objeto de

estudio mediante 8 electrodos. Una etapa de amplificación diferencial se encarga de

medir la diferencia de potencial entre los electrodos, para luego ser sometido a una

rectificación y obtener el valor RMS de la señal por medio de un mixer. Finalmente

los potenciales medidos se env́ıan al software de reconstrucción por medio de comu-

nicación Bluetooth (Figura 3.3). En Matlab, se ejecuta un script que captura los

datos enviados por el módulo de control, que contienen un identificador entre cada

dato para conocer la posición inicial y final de cada frame. Los archivos que contiene

los frames son cargados en una aplicación de EIDORS, que realiza la reconstrucción

de la distribución de impedancia de forma off-line. El procesamiento de señales del

sistema de TIE están sincronizados por el módulo de control, mediante el uso de

interrupciones por timer, y banderas.

Internamente el sistema TIE propuesto, se compone de 2 tarjetas PSoC 5LP ver-

siones 035 y 096. La primera contiene la fuente de corriente (VCCS), junto con un

lazo de control que mide el voltaje sobre la resistencia shunt mediante un ADC

en modo diferencial, y ajusta automáticamente la amplitud de voltaje en la fuente,

permitiendo aśı mantener una corriente constante de 0.98 mA sobre la carga (Figura

3.4). Mientras que en la tarjeta 096 (Figura 3.5), se encuentran el módulo de con-

trol principal, que cumple con la función de sincronizar la ejecución de las tareas de

inyección y medición, demodulación de los potenciales medidos, filtro recursivo, or-
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ganización de la trama que compone cada frame, y la comunicación entre el sistema

TIE y el Computador.
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Figura 3.3: Diagrama de bloques de sistema TIE propuesto.

El módulo de control (Figura 3.5), activa los canales para la inyección de corriente

mediante una interrupción śıncrona que se ejecuta cada 1ms, permitiendo el paso de

corriente de la fuente (VCCS) por los conmutadores AMUX 0 y AMUX 1, hacia

los electrodos. A continuación, se ejecuta una interrupción cada 200 µs por medio

de un segundo timer, habilitando los AMUX 2 y AMUX 3 para la medición de los

voltajes sobre los electrodos mediante un amplificador diferencial. El voltaje obteni-

do es enviado al módulo de demodulación para obtener el valor RMS del voltaje.

El ADC usa una sincronización por interrupción externa eoc, generando un vec-

tor con los voltajes medidos sobre los electrodos seleccionados, y organizarlos como

una trama de tamaño (1x80), compuesta por un identificador de cada medida, y el
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potencial medido por los electrodos. La trama es transmitida v́ıa Bluetooth hacia

un PC, donde una aplicación en Matlab, organiza la trama, obteniendo una matriz

(8x5) con los potenciales independientes medidos, denominado frame, que permitirá

estimar el cambio de conductividad interna del cuerpo en estudio. Los frames son

almacenados en un archivo de texto plano. Este proceso se repite hasta capturar los

frames que defina el usuario, mediante una bandera iniciando y deteniendo el proceso

de medición de voltajes hasta una nueva ejecución.

Se utilizan algunos elementos externos a las tarjetas PSoC, una resistencia shunt

usada para determinar la corriente eléctrica que fluye a través de la carga, 4 re-

sistencias para implementar el amplificador diferencial; otras 8 resistencias se usan

como sistema calibración de contacto entre los canales conectados a la tarjeta PSoC

5LP-096, y los electrodos conectados con el phantom.

Figura 3.4: Diagrama de Conexión Fuente (VCCS).
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Figura 3.5: Diagrama de Conexión Sistema de inyección y medida de potencial eléctri-
co.

A continuación se detalla el funcionamiento de los módulos de la arquitectura

hardware propuesta.

3.3.1. Fuente de corriente controlada por voltaje (VCCS)

La TIE, maximiza la sensibilidad de los cambios en la conductividad y permitivi-

dad en un tejido biológico mediante la aplicación de corriente y medición simultánea

de voltaje con electrodos, ubicados en la superficie del tejido [20]. La detección de
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cambios de la conductividad y permitividad depende de la intensidad y frecuencia

de la corriente aplicada al tejido [67].

En este sentido se ha propuesto el desarrollo de una fuente de corriente bipolar

flotante controlada por voltaje, embebida en una plataforma PSoC 5LP-035 la cual

permite variar la frecuencia y corriente aplicada [123]. La VCCS utiliza dos IDAC en

modo fuente, junto con amplificadores de transimpedancia (TIA). Los TIA convier-

ten la corriente en voltaje y también tiene la función de amplificación para generar

un voltaje alterno permitiendo controlar la magnitud de la señal de salida, similar

a la función de los sintetizadores digitales discretos (DDS) de los sistemas de TIE

basados en DSP o FPGA. La transformación de corriente en voltaje depende del

voltaje de referencia entre 0 y 4.08 V, la señal del IDAC y la resistencia interna

(Rfb) (Ecuación 3.23). Los IDAC+ genera los ciclos positivos de la señal sinusoi-

dal, mientras que IDAC− los ciclos negativos, mediante un registro de 8 bits (D) y

una resistencia interna; el registro está almacenado como vector de muestras toman-

do valores entre 60 y 255 que corresponden a una señal coseno construida con 55

muestras, la actualización de los valores se realiza mediante DMA (Direct Memory

Access) que vaŕıan la amplitud de la señal unipolar (Ecuación 3.24), El módulo DMA

al terminar la transferencia de los datos, activa la lectura del conversor analógico a

digital del sistema de medición de corriente, mediante un pulso con un ancho de dos

ciclos de reloj; esto con el fin realizar el control de amplitud pico de la corriente en

cada periodo de la señal. Finalmente, como resultado de conectar los extremos de

la fuente a la impedancia de carga, se obtiene una señal unipolar, cuyo efecto total

es una señal de voltaje bipolar con amplitud definida por la (Ecuación 3.26), con

amplitud máxima de Imax × Rfb, siendo Imax la corriente máxima que entrega el

IDAC y Rfb la resistencia de realimentación de los TIA (Figura 3.6).

V TIA = Vref − IIDAC ∗Rfb (3.23)

IIDAC = ResIDAC ∗D (3.24)
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D =

[
Dmaxcos

2πk

N

]
k = 0, 1..., N − 1 (3.25)

VBipolar = IIDAC ∗Rfb (3.26)

Figura 3.6: Generación de corriente bipolar sobre una carga, a partir de una fuente
unipolar [123]

Figura 3.7: Circuito de lazo de control de la fuente de corriente VCCS.

Para controlar la corriente aplicada, se usa un lazo cerrado (Ecuaciones 3.27), el
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cual calcula el error entre una referencia y el voltaje medido en la resistencia shunt

(Vshunt). Donde e(k) es el error en el instante de muestreo k, dado en micro voltios,

R es voltaje pico de referencia deseado, Vcad es el voltaje pico medido por un conver-

sor analógico a digital conectado entre los terminales de la resistencia shunt, A es el

valor pico deseado, en el instante de muestreo k. C es la constante proporcional del

controlador, Rf es la resistencia de realimentación de los amplificadores de transim-

pedancia. D es un valor entero de 8 bits, que almacena como un vector de muestras

tomando valores entre 60 y 255 que corresponden a una señal seno construida con

55 muestras, la actualización de los valores se realiza mediante (DMA) que vaŕıan la

amplitud de la señal unipolar generada por el IDAC, permitiendo alcanzar el A(k)

deseado (Figura 3.7). Como resultado de conectar los extremos de la fuente a la

impedancia de carga, se obtiene una señal unipolar, cuyo efecto total es una señal de

voltaje bipolar con amplitud definida por V, con amplitud máxima de corriente que

entrega el IDAC y la resistencia de realimentación de los (TIA) RFB (Figura 3.8).

Figura 3.8: Diagrama de fuente (VCCS) [123]
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El algoritmo de control es descrito por las ecuaciones:

e(k) = R− VDAC(k)

A(k) = v(k − 1) + Ce(k)

Rf(k) = F (A(k))

u(k) = ParteEntera[A(k) ∗Rf(k)]

v(k) = U(k)Rf(k)/8

(3.27)

La variable iL es una estimación de la amplitud de corriente que fluye hacia la

carga, calculada a partir del voltaje vshunt medido en la resistencia de derivación

Rs, el bloque Parameters calcula la amplitud ai de las corrientes sinusoidales i+a , i
−
a

generadas por el IDAC y la ganancia Rfb del voltaje de los convertidores de corriente

12+
V , 12−V . A continuación se observa la implementación del lazo de control en la

tarjeta PSoC 5LP-035 (Figura 3.7).

3.3.2. Medidor de voltaje diferencial

La medición del voltaje sobre los electrodos se presenta en la Figura 3.9. La me-

dición de voltaje se realiza conectando la carga de prueba en los nodos V1 y V2, los

voltajes obtenidos en la malla resistiva ingresan al amplificador diferencial en lazo

cerrado con un factor CMRR mı́nimo de 80 dB [30]. Para mantener la relación de

voltaje entrada/salida con ganancia unitaria, se usan resistencias de precisión con

tolerancia de 0,1±, y valor R1 = R2 = R3 = R4 de 10 kΩ.

El voltaje de salida se obtiene a partir de las expresiones:

V1 = −R2

R1

∗ V1 (3.28)

V2 =

(
1 +

R2

R1

)
∗
(

R4

R3 +R4

)
∗ V2 (3.29)

Vo = V1 − V2 (3.30)
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Figura 3.9: Medidor de voltaje diferencial.

Substituyendo las Ecuaciones 3.28 y 3.29 en 3.30, se obtiene que el voltaje de

salida es:

V0 =

(
R4

R3

)
∗ (V1 − V2) (3.31)

Por tanto el amplificador diferencia tiene ganancia unitaria, por lo que el voltaje

de salida es la resta entre V1 y V2 (Ecuación 3.31).

3.3.3. Demodulador en amplitud

El demodulador (Figura 3.10), cumple la función de medir la parte real de un

potencial eléctrico. El detector de picos utiliza un comparador y un Mixer en confi-

guración down, que permite muestrear y mantener la señal de interés, detectando los

cambios en la pendiente en la señal analógica de entrada. El muestreo y la retención

crean un retardo de tiempo en la señal de entrada, que se env́ıa a un comparador y se

compara con la señal de entrada original. La salida del Mixer se mantiene durante

el ciclo descendente del reloj de muestreo (LO). El comparador se sincroniza en el

flanco ascendente del reloj de muestra para garantizar que la señal muestreada sea

estable. La salida del Mixer contiene la señal de interés, manteniendo constante el

valor de la tensión de entrada durante el tiempo que dura la conversión por el con-

versor analógico digital y aśı obtener el potencial medido sobre los electrodos (Figura

3.10).
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Figura 3.10: Demodulador en amplitud.

La (Figura 3.11), muestra el proceso de detección mediante el muestreo y reten-

ción de una onda sinusoidal; cuando la pendiente de la forma de onda de entrada

es positiva, la salida del Mixer es menor que la forma de onda de entrada en ca-

da flanco ascendente del reloj del comparador, por lo que la salida del comparador

es alta. Cuando la pendiente de la forma de onda de entrada es negativa, la salida

de muestreo y retención es mayor que la forma de onda de entrada, en cada flanco

ascendente del reloj del comparador, por lo que la salida del comparador es baja.

Figura 3.11: Proceso detección mediante el muestro y retención del pico de la onda
de entrada.
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Para detectar con precisión cada pico (Figura 3.12), la frecuencia del reloj de

muestra debe ser al menos 50 veces mayor a la frecuencia de la señal de entrada.

Por tanto, para una frecuencia de 50 kHz se usa un reloj de 2,5 MHz o mayor, como

resultado se obtiene el pico máximo de la señal analógica medida por los electrodos

en un tiempo de muestreo (Figura 3.13).

Figura 3.12: Detección correcta por el comparador.

Figura 3.13: Salida del detector de pico máximo.

El componente mixer se implementa utilizando el bloque PSoC SC/CT con el

modo de condensador conmutado, en configuración Sample Down de tiempo dis-

creto. El muestreo y retención se logra al usar los condensadores C1 y C4 como un

integrador de tensión activado con un flanco ascendente por marcador de referencia,

el cual realiza una integración en la tensión eléctrica, midiendo aśı un flujo eléctrico

total a través del amplificador, la (Ecuación 3.32), permite calcular la señal de salida.

FOUT = abs(N × FCLK − FIN) (3.32)

Donde N = (Frecuencia de entrada - n × FCLK), n es el número entero más

grande de los harmónicos de la frecuencia fundamental, FCLK es la frecuencia del
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marcador y FIN la frecuencia de la señal a demodular.

Figura 3.14: Esquema Mixer. Tomada de hoja de datos PSoC-5LP.

3.3.4. Conmutación

El componente de conmutación analógico (AMux), se configura en modo único.

La tarjeta PSOC 5LP, usa conexiones internas para el enrutamiento de componentes

como ADC, VDAC, y amplificadores, limitando el diseño a 8 canales analógicos, para

realizar la inyección y medida de potenciales.

Los conmutadores tienen un tiempo de repuesta de 1.9 µs entre conmutaciones;

las funciones Connect y Disconnect, permiten conectar un canal sin desconectar

otro, permitiendo implementar un patrón para la toma de medidas. La arquitectura

propuesta, permite inyectar y leer por 8 canales. Donde la fuente (VCCS), es multi-

plexada por AMux0 y AMux1, y la medición del potencial se realiza empleando el

AMux2 y AMux3 (Figura 3.15).
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Figura 3.15: Esquema de Conmutación.

La temporización de las secuencias de inyección y medición, son llevadas a ca-

bo por dos interrupciones mediante Timers. El timerI se encarga de activar dos

canales, durante un instante de tiempo ti, manteniendo la inyección de corriente;

mientras que el timerM se encarga de controlar los AMUX de medición, activando

dos canales, durante un tiempo ti/Nm, donde Nm es el número de mediciones de

voltaje. En la Tabla 3.1 se observa la estructura de un frame, donde cada fila del

frame representa las mediciones sobre los 8 electrodos cuando se inyecta la corriente

por un par de ellos; por ejemplo, la fila 1 del frame presenta los voltajes sobre los

electrodos cuando se inyecta la corriente por los electrodos 0 y 1 (P1-P5), la fila 2

son los potenciales generados cuando se inyecta la corriente por los electrodos 1 y 2

(P2-P6), y aśı sucesivamente. La nomenclatura Pi, representa los pines de conexión

de la tarjeta con el phantom.

Ahora, para la reconstrucción de imágenes TIE se emplea la configuración tetra-

polar para medición, lo que implica que las mediciones de potenciales que involucran
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los electrodos de inyección no deben considerarse [6, 61, 124]. Por lo cual al emplear

un sistema con 8 electrodos, las mediciones efectivas o independientes para TIE son

8 x (8-3) = 40.

Tabla 3.1: Secuencia de inyección y medición.

Inyección
AMux0, AMux1

Medición
AMux2, AMux 3

(P1, P5) (P2,P6) (P6,P3) (P3,P7) (P7,P4) (P4,P8)
(P5,P2) (P6,P3) (P3,P7) (P7,P4) (P4,P8) (P8,P1)
(P2,P6) (P3,P7) (P7,P4) (P4,P8) (P8,P1) (P1,P5)
(P6,P3) (P7,P4) (P4,P8) (P8,P1) (P1,P5) (P5,P2)
(P3,P7) (P4,P8) (P8,P1) (P1,P5) (P5,P2) (P2,P6)
(P7,P4) (P8,P1) (P1,P5) (P5,P2) (P2,P6) (P6,P3)
(P4,P8) (P1,P5) (P5,P2) (P2,P6) (P6,P3) (P3,P7)
(P8,P1) (P5,P2) (P2,P6) (P6,P3) (P3,P7) (P7,P4)

3.3.5. Patrones de inyección y medición.

El patrón seleccionado para realizar el proceso de inyección y medición, es el

adyacente, debido a sus promisorios resultados en la monitorización de la vejiga

[79, 80, 109, 110]. El patrón (Figura 3.16), se implementa mediante una libreŕıa ”pa-

trones.h”, que contiene las tareas de conmutación y rotación ejecutadas de forma

śıncrona, mediante la interacción de una bandera, que cambia el estado de inyectar

a medir. Los estados son controlados por los TimerM y TimerI, configurados a un

tiempo de conmutación t, que en el caso de la medición debe de ser 5 veces mas rápi-

do que el de inyección, permitiendo aśı la rotación entre los 8 canales, y al final del

ciclo se obtienen una matriz de 8x5 que corresponde a un frame. Las combinaciones

de canales para inyectar corriente medir los potenciales, se implementan de forma

vectorial y matricial respectivamente (Ecuaciones 3.33 y 3.34). Los vectores Dat0,

Dat1 (Ecuación 3.16) se emplean para definir la pareja de puertos para realiza la

inyección de corriente. 8 parejas de electrodos (Dat0(i), Data1(i)) son seleccionados

para la generar el patrón de inyección para obtener un frame, por ejemplo la pare-

ja (Dat0(1), Data1(1)), indica la señal de corriente se inyecta por los puertos P1 y

P5 (Figura 3,14), dando inicio al patrón de inyección, el cual finaliza con la pareja

(Dat0(8), Data1(8)), correspondiente a los puertos P8 y P1. Una vez definidos los
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puertos de inyección, los voltajes son medidos sobre los pares de puertos restantes

generando 5 mediciones de voltaje, de la siguiente manera. Al inyectar la corriente

por los puertos P1 y P5, los potenciales se miden por los pares presentados en la

primera fila de la Tabla 3.1, o primera fila del frame, este proceso se repite hasta

realizar la inyección por los puertos P8 y P1 generando la última fila del frame (Tabla

3.1); Para la selección de los puertos de medición, se generaron las matrices Dat2

y Dat3 (Ecuación 3.37) para que la PSoC genera los pares de puertos (Data2(i,j),

Data3(i,j)) para generar los frames para la reconstrucción de imágenes de TIE.

static int Dat0[8] = {P1, P5, P2, P6, P3, P7, P4, P8}

static int Dat1[8] = {P5, P2, P6, P3, P7, P4, P8, P1}
(3.33)

static int Dat2[40] =



P2 P6 P3 P7 P4

P6 P3 P7 P4 P8

P3 P7 P4 P8 P1

P7 P4 P8 P1 P5

P4 P8 P1 P5 P2

P8 P1 P5 P2 P6

P1 P5 P2 P6 P3

P5 P2 P6 P3 P7


static int Dat3[40] =



P6 P3 P7 P4 P8

P3 P7 P4 P8 P1

P7 P4 P8 P1 P5

P4 P8 P1 P5 P2

P8 P1 P5 P2 P6

P1 P5 P2 P6 P3

P5 P2 P6 P3 P7

P2 P6 P3 P7 P4


(3.34)
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Figura 3.16: Secuencia de medición utilizada para adquirir los datos TIE con 8 elec-
trodos 40 medidas.

3.4. Ambientes de prueba

Los ambientes de pruebas están diseñados para calibrar, y definir las caracteŕısti-

cas de operación del sistema tales como: señal generada por el DDS, corriente de

inyección, relación SNR y tiempos de conmutación, exactitud a la medida de poten-

cial, linealización de la relación de voltaje/conductividad, y frecuencias de inyección;

con base en la experimentación con cargas resistivas, phantom resistivo, tanque de

solución salina y phantom de agar, que emula las caracteŕısticas dieléctricas del bajo

pelvis humano.
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3.4.1. Cargas resistivas

La configuración utilizada para la medición se muestra en la (Figura 3.17). El

primer experimento se realiza al conectar la fuente VCCS a una carga resistiva RL

de 1000Ω en serie con la resistencia shunt de 100Ω. El voltaje generado por el DDS se

varia entre de 24.5mV, 49mV, 98mV y 196mV, con frecuencia de 50kHz. Mientras que

en el segundo experimento se conecta la fuente VCCS configurada con una amplitud

de 98mV a frecuencias de 1kHz, 10kHz, y 50kHz, y empleando cargas resistivas de

10Ω, 100Ω y 1000Ω, en serie con la resistencia shunt.

R-shunt
VCCS

+

-

Conmutación
+

-

Resistencias de 
Calibración

Medida de potencial 
Eléctrico

Carga

RL

100  

Figura 3.17: Esquema de medición para pruebas con cargas resistivas.

Las señales medidas en este experimento son:

Salida del amplificador diferencial, etiquetado OPAM en la (Figura 3.17), usan-

do un osciloscopio BK PRECISION 2540B.

La salida del conversor ADC, que entrega los potenciales recolectados para

luego ser enviada hacia el PC, y a continuación procesadas en Matlab.

Los datos registrados por el osciloscopio, y el demodulador, son analizados es-

tad́ısticamente para calcular el error relativo y absoluto entre las medidas, la disper-

sión de los datos; caracterizando el comportamiento de la fuente frente cambios de

voltaje del DDS y la linealidad de la misma.
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3.4.2. Phantom resistivo

Para caracterizar el sistema TIE propuesto, se utiliza un phantom resistivo 2D

(Cardiff EIT phantom) (Figura 3.18). El cual integra 340 resistencias de precisión, y

modelo de electrodo Ag/AgCl (Webster) (Figura 3.19). El modelo emplea una resis-

tencia Rd=100 Ω y condensador Cd=22nF que representan la impedancia electrodo-

electrólito y RS=49.9 Ω la resistencia del electrólito y del metal [39, 128].

Figura 3.18: Esquema de phantom resistivo [39].

Figura 3.19: Modelo de electrodo Webster [39].

El procedimiento inicia al conectar los 8 electrodos con configuración adyacente

(Figura 3.16). Posteriormente se fija la magnitud de la señal de corriente en 0.98
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mA; la SNR se calculara para diferentes frecuencias (1, 10 y 50 kHz) y tiempos de

conmutación de los AMUX de medición (1, 10 y 100 ms). 48 frames son almacena-

dos para cada frecuencia y tiempo de conmutación. Los frames obtenidos permite

establecer la SNR y precisión mediante las (Ecuaciones 3.35 y 3.36) respectivamente

[39].

SNRi = 20log

∣∣mean [m(i,j)

]∣∣√
V ar

[
m(i,j)

] (3.35)

Ai =

[
1−

∣∣∣∣∣mean
[
m(i,j)

]
−mT

(i,j)

mT
(i,j)

∣∣∣∣∣
]
× 100 % (3.36)

Donde m(i,j) representa la i-ésima medida, mean[m(i,j)] es el promedio de m(i,j),

y Var[m(i,j)] es la varianza de Var[m(i,j)].

3.4.3. Phantom salino

Las pruebas se llevan a cabo en un tanque con solución salina de radio 7 cm y

30 cm de altura, la conductividad de la solución salina utilizada en los experimentos

es (0.278 S/m, 0.553 S/m, 0.986 S/m, 1.804 S/m y 2.1120 S/m). Durante el proceso

de reconstrucción de imágenes, se introduce un cilindro no conductor de radio 2.1

cm, y uno conductor de radio 2.15 cm, capturando 50 frames para cada caso (Figura

3.20), con el fin de detectar los cambios en la conductividad, y establecer el rango

de conductividad que es capaz el sistema de detectar.

Figura 3.20: Conexión de tanque de solución salina con sistema TIE.
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En primer lugar, la reconstrucción de las imágenes (dTIE) se realiza mediante el

software EIDORS, empleado para determinar el cambio de distribución de conducti-

vidad en el tanque con solución salina (mediciones homogéneas) y el tanque con los

objetos conductor y no conductor (mediciones no homogéneas). La herramienta de

código abierto EIDORS, permite reconstruir la conductividad de un objeto en 2D y

3D mediante la solución del problema directo por medio de un modelo FEM, y aśı

determinar la distribución de potenciales en una superficie y resolver el problema

inverso a través de algoritmos de reconstrucción. Como métodos de reconstrucción

de imágenes se ha seleccionada los algoritmos no-lineales Gauss Newton, Total Va-

riation, Gradiente Conjugado y Kalman, puesto que son empleados en aplicaciones

médicas de TIE [65, 76, 79, 90, 107].

Entre tanto, para el proceso de reconstrucción de una imagen dTIE, se establece

un modelo FEM con las caracteŕısticas del modelo a emular como: disposición de los

8 electrodos en un anillo con una impedancia de contacto de 0.001 Ω de radio 0.0313

cm, conductividad de referencia, intensidad de corriente aplicada 0.98 mA, y patrón

de inyección y medición adyacente, el problema directo se soluciona empleando un

modelo FEM de 576 elementos (Figura 3.21).

(a) Distribución de electrodos durante el
experimento. (b) Modelo FEM.

Figura 3.21: Modelo FEM del tanque de pruebas con solución salina

Por otra parte se crea una matriz M (Ecuación 3.37), la cual contiene los 50

frames capturados, la primera columna corresponde al frame homogeneo uref , y las

siguientes son las mediciones correspondientes al objeto de interés un. Los algorit-

mos de reconstrucción usan un frame de referencia, junto con la solución del modelo
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directo para resolver el modelo inverso. Creando un objeto eidors object, el cual

contiene, el método de solución del problema inverso, la técnica de regularización,

el hyperparámetro y la matriz jacobiana del problema directo (Figura 3.22). El pro-

ceso se repite ajustando la conductibidad del tanque según la Tabla 3.2, y a su vez

modificando el parámetro correspondiente al modelo FEM.

M =



uref,1 u1 u41 ...u1960

uref,2 u2 u42 ...u1961

. . . .

uref,40 u40 u80 u2000


(3.37)

Tabla 3.2: Sensibilidad registrada durante pruebas en tanque de solución salina.

Concentración salina (gr/lt) σ (S/m) Voltaje(mV)
0.5 0.217 906
1.5 0.553 812
3.7 0.986 636
4.6 1.804 417
5.9 2.1120 312

Inicio

Numero de 
elementos, 

puntos 

Mediciones

Calculo de la matriz de 
regularización

Actualización de  la 
matriz FEM

Computo de 
problema directo

Solución del 
jacobiano

Obtener una 
solución Problema  

inverso

Regularizarización

I  <150

Imagen 
reconstruida

Fin

SI NO

Figura 3.22: Diagrama de reconstrucción en TIE
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Finalmente, mediante una regresión lineal de voltajes y conductividad medida

(Ecuación 3.38) permitirá establecer la relación de dependencia entre ellas, donde

Y es el potencial y X es la conductividad, P1 es el intercepto del origen y P2 es la

pendiente de la linea recta.

Y = P1X + P2 (3.38)

El coeficiente de correlación, permitirá medir el grado de asociación lineal entre

el voltaje y la conductividad, definido como la covarianza entre X y Y, sobre la

multiplicación de la desviación estándar de las mismas (Ecuación 3.39).

ρ =
SXY

sx ∗ sy
(3.39)

El coeficiente de correlación puede tener valores entre -1 indicando (asociación

lineal perfecta negativa), 0 (no existe relación) y 1 (asociación lineal perfecta positi-

va).

3.4.4. Phantom de agar

Para emular las caracteŕısticas eléctricas de la pelvis inferior en humanos, se

construyó un tanque de acŕılico ciĺındrico con radio de 7cm y altura de 30 cm, el

cual contiene una solución de 70 gr de LB agar biológico (LENNOX), diluido en

2Lts de agua con conductividad de 0.234 S/m, verificada usando un analizador de

conductividad GLP-32 de CRISON, logrando una conductividad de 0.217 S/m, el

cual corresponde a las caracteŕısticas dieléctricas de la baja pelvis humana [71, 79].

3 phantoms fueron implementados, cada uno tiene una capa de agar de 10 cm de

altura; con el objetivo de analizar la sensibilidad del sistema ante variaciones de

tamaño de objetos y conductividad de fluidos en el bajo pelvis se genero una cavidad

ciĺındrica de diferente radio (2.7, 2.5 y 1.3 cm) como se muestra en la Figura 3.24.

Los 8 electrodos del sistema TIE se ubican en configuración de anillo simple (Figura

3.23). Las cavidades se llenan con solución salina que emularan la variación de la

conductividad de la orina (1.227, 1.890 y 2.07 S/m) [71, 80].
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Figura 3.23: Configuración de electrodos y conexión del experimento

Durante la estimación del volumen en el phantom de agar se usa el método de

impedancia global mediante el algoritmo de reconstrucción lineal GREIT para TIE,

con 8 electrodos en configuración adyacente, tomando N = 40 medidas independien-

tes correspondientes a 8 inyecciones y 5 mediciones de voltajes para cada frame, la

matriz de reconstrucción se calcula a partir de una imagen 2D-TIE de 32X32 ṕıxe-

les, donde Rf tiene 1024 filas y 40 columnas y se resuelve utilizando el método de

elementos finitos, obteniendo una malla ciĺındrica de 25511 elementos.

(a) Refencia Agar (b) 2.7 cm

(c) 2.2 cm (d) 1.3 cm

Figura 3.24: Radios de cavidades en solución de Agar
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Por ultimo, para analizar la relación del cambio de volumen en las cavidades

emuladas, sujetas a los rangos de la conductividad de orina humana; se empleó el

ı́ndice GI descrito en la Subsección 3.2.5; el cual usa la matriz de reconstrucción R

de la solución del problema inverso, calculada con el enfoque GREIT. Finalmente se

evalúa el rendimiento del dispositivo TIE basado en PSoC, mediante las figuras de

merito que mostrarán los cambios en respuesta de amplitud (AR), error de posición

(PE), resolución (RES), deformación (SD), y formación de anillos (RNG), durante

cada experimento [1].

3.4.5. Desempeño de reconstrucción mediante figuras de me-

rito

El enfoque GREIT, usa las figura de merito para evaluar desempeño del algoritmo

durante el proceso de reconstrucción de imágenes propuesto por Addler [132]. Los

ı́ndices se calculan a partir de una imagen reconstruida (x̂), luego se binariza con

un cuarto de su tamaño, obteniendo una matriz R. Que contiene los ṕıxeles de la

imagen (x̂q), que superan un cuarto de la amplitud máxima (Figura 3.25).

Figura 3.25: Índices de figuras de merito [132].

El parámetro AR mide la proporción de amplitudes de ṕıxeles en la imagen

objetivo de volumen Vt reconstruida, en el plano del electrodo con conductividad σt
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con respecto a una conductividad de referencia homogénea σr. ∆σ, es una diferencia

entre la conductividad no homogénea y la de referencia, y K representa el número

total de ṕıxeles. La AR entrega una medida escalada a la geometŕıa de medición o la

geometŕıa del FEM, es decir que la matriz de reconstrucción R se escala de manera

que AR = 1, para un objetivo esférico σ
σr
≈ 1 en el centro del FEM, representada en

unidades de cambio de conductividad Ω−1.

AR =

∑
k [x̂]k
Vt

∆σ
σr

, (3.40)

El (PE) mide el grado en que las imágenes reconstruidas representan fielmente

la posición del objetivo en la imagen. Según la posición de destino rt, y el centro de

gravedad (CoG) de x̂q y rq, donde los valores positivos de PE indican imágenes

reconstruidas en el centro del FEM.

PE = rt − rq (3.41)

La (RES) Mide el tamaño de los objetivos reconstruidos como una fracción del

medio; esto es equivalente a una medida del tamaño de la función de dispersión de

puntos (PSF):

RES =

√
Aq
A0

(3.42)

donde Aq =
∑

k [x̂q]k es el número de ṕıxeles en x̂q, A0 es el área en ṕıxeles de la

malla reconstruida.

La (SD) mide la fracción de ṕıxeles reconstruidos x̂q, que no encajan dentro de

un circulo de igual zona.

SD =
∑
k/∈C

[x̂q]k /
∑
k

[x̂q]k (3.43)

donde C es un ćırculo centrado en el CoG de x̂q con un área equivalente a Aq.

EL (RNG) mide si las imágenes reconstruidas muestran áreas de signo opuesto

que rodean el área objetivo reconstruida principal. es decir la relación entre la am-
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plitud de la imagen del signo opuesto fuera del ćırculo C y la amplitud de la imagen

dentro de C:

RNG =

(∑
k/∈C&[x̂q ]k<0 [x̂q]k

)
(∑

k∈C [x̂q]k
) (3.44)
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Experimentación y resultados

Este caṕıtulo presenta los resultados obtenidos al realizar las pruebas mediante

cargas resistivas, phantom resistivo 2D, tanque de solución salina, y phantom de agar

descritas en la sección 3.4, que permitirán caracterizar el tomógrafo implementado

y evaluar su potencialidad en estudios urodinámicos.

4.1. Desempeño y caracterización del tomógrafo

implementado

4.1.1. Análisis de tensión sobre resistencia shunt

En el primer experimento con cargas resistivas, se emplea una resistencia de 1 kΩ

como carga, conectada en serie con la resistencia shunt, sin emplear las resistencias

de calibración (Figura 4.1). Los resultados experimentales permiten evaluar el fun-

cionamiento del demodulador, al variar la amplitud de la fuente entre 24.5, 49.98,

98 y 196 mVp-p a una frecuencia de 50 kHz. Se emplearon 200 medidas de potencial

eléctrico sobre la carga; el cual es medido por el demodulador implementado. Pos-

teriormente se compara las mediciones realizadas por el demodulador con la medida

tomada por el osciloscopio BK PRECISION 2540B. La (Figura 4.2) presenta los

resultados de este experimento. Los errores relativo y absoluto, menores a 2.75 % y

0.12 % respectivamente (Tabla 4.1), muestran que el demodulador presenta el mejor

desempeño cuando la VCCS genera un voltaje de 98 mV; lo que indica la coherencia

52
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y consistencia entre medidas.

R-shunt
VCCS

+

-

Conmutación
+

-

Medida de potencial 
Eléctrico

Carga

RL

100  

Figura 4.1: Diagrama de conexión con cargas resistivas

En la Figura 4.2 y la Tabla 4.1, se evidencia que con un voltaje inferior a 98mV,

la precisión de la demodulación es menor al 94.95 %, mientras que para una señal

generada por el DDS entre 98 y 196 mV, se obtiene una precisión superior al 98.72 %,

indicando un alto desempeño en la medición del voltaje sobre las resistencias de carga;

además los rangos intercuartilicos entre 0.1 y 0.18 mV indican que las medidas son

repetibles y de baja sensibilidad al ruido de medición. No obstante, al generar un

potencial eléctrico de 24.5 y 49 mV por la DDS, se presenta una dispersión en la

medida potenciales, debido a perturbaciones producidas durante la conversión del

ADC, el ruido eléctrico del sistema, y el desacople de impedancias de entrada en el

amplificador operacional y canales de conmutación, por lo que, se conectó a cada

canal una resistencia de 100 Ω en serie (Figura 4.3) para minimizar estos efectos en

la medición de voltaje.

Tabla 4.1: Comparación de mediciones de potencial sobre la resistencia de carga.

Voltaje de
DDS (mV)

Medición con
Osciloscopio (V)

Medición con
Demodulador (V)

Demodulador
RQ=(Q3-Q1)

ER( %) EA(mV)
Precisión

( %)
24.5 1.35 1.24 0.18 8.14 0.11 90.72
49 2.54 2.39 0.18 5.90 0.15 94.95
98 4.60 4.58 0.13 0.43 0.02 99.58
196 6.99 6.95 0.10 0.57 0.04 98.72
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Figura 4.2: Potencial sobre impedancia de carga medido por el demodulador imple-
mentado sobre PSoC, frente a cambios de voltaje generado por DDS.

La (Figura 4.4) presenta el comportamiento del voltaje RMS generado por el

demodulador, para resistencias de carga de 10Ω, 100Ω y 1000 Ω durante el segundo

experimento con cargas resistivas, y resistencias de calibración que permiten reducir

el efecto de interferencias internas y externas del circuito, como el problema de dia-

fońıa, producido por la interferencia entra la señal generada para realizar la medida

y las lineas de control del sistema de conmutación (Figura 4.3); por otra parte en

la Tabla 4.2, se muestra el buen desempeño del sistema TIE implementado, donde

el voltaje sobre la carga presentan una muy baja sensibilidad al ruido, mostrando

un comportamiento constante frente a cambios de magnitud resistiva y frecuencia

de la señal de inyección. Además, este experimento evidencia que el sistema tiene

la capacidad de inyectar una señal de corriente de (0,98mApp), independiente de la

carga.

R-shunt
VCCS

+

-

Conmutación
+

-

Resistencias de 
Calibración

Medida de potencial 
Eléctrico

Carga

RL

100  

Figura 4.3: Diagrama de conexión con cargas resistivas de calibración
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Figura 4.4: Comparación de voltaje RMS, medido sobre cargas resistivas de 10Ω,
100Ω y 1000 Ω.

Tabla 4.2: Medianas de potenciales RMS medidos sobre cargas resistivas, con ampli-
tud VCCS de 0.98 mV y resistencia shunt 100 Ω.

Medición RMS con demodulador (mV)
Frecuencia

(kHz)
Voltaje de
VCCS(mV)

R=10 Ω R=100 Ω R=1 kΩ

1 98 6.95 68.56 694.22
10 98 6.97 69.20 692.13
50 98 6.98 69.17 694.70
Corriente (mA) 0,98± 0,01 0,97± 0,01 0,98± 0,01

4.1.2. Caracterización del tomógrafo

Los resultados de SNR y precisión obtenidos a partir del procedimiento descrito

en la sección 3.4.2, donde se varia el tiempo de conmutación de los Amux analógicos y

la frecuencia de la señal generada por la fuente VCCS, se presentan en las Tablas 4.3

a 4.5. Se realizaron 9 experimentos con el phantom resistivo, capturando 48 frames

por experimento, que contienen los potenciales medidos en configuración adyacente.

Los resultados, que indican que el tiempo de conmutación de 1 ms para mediciones de
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voltajes, muestra las mejores caracteŕısticas (SNR máximo de 65.83 db, y 95.39 % de

precisión), empleando una corriente de inyección de 0.98 mA a una frecuencia de 50

kHz. Por otra parte, se observa que al aumentar el tiempo de conmutación a 10 y 100

ms, aparecen transitorios que inciden directamente en el proceso de cuantificación;

presentando detrimento de SNR y precisión durante la medición de los potenciales

eléctricos. Por tanto, el tiempo de medición de 1 ms a una frecuencia de 50 kHz,

permite obtener una alta resolución temporal.

Tabla 4.3: Prueba de precisión y SNR a 1ms de conmutación

Precisión ( %) SNR(dB)
Frecuencia

(kHz)
Máximo Promedio Mı́nimo Máximo Promedio Mı́nimo

1 99.97 98.46 96.21 63.80 51.04 46.05
10 99.89 98.89 95.96 61.23 60.50 48.89
50 98.58 95.39 92.89 65.83 63.59 48.51

Tabla 4.4: Prueba de presición y SNR a 10ms de conmutación

Precisión ( %) SNR(dB)
Frecuencia

(kHz)
Máximo Promedio Mı́nimo Máximo Promedio Mı́nimo

1 99.14 95.50 92.46 60.03 50.65 46.75
10 78.32 76.39 74.52 83.08 54.68 55.46
50 88.82 85.39 82.59 54.33 53.59 46.19

Tabla 4.5: Prueba de precisión y SNR a 100ms de conmutación

Precisión ( %) SNR(dB)
Frecuencia

(kHz)
Máximo Promedio Mı́nimo Máximo Promedio Mı́nimo

1 79.95 76.94 71.53 12.33 9.80 8.05
10 79.82 76.53 66.45 12.52 10.02 6.91
50 79.86 73.09 64.98 14.27 11.46 8.48

Los anteriores experimentos permiten definir la mejor configuración del sistema

de TIE implementado, como señal de potencial generada de 98 mV y tiempo de

medición de frames de 1 ms, la cual es empleada en los posteriores experimentos de

este trabajo.
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4.2. Pruebas en tanque de solución salina

Para determinar el cambio de distribución de impedancia dentro de un phantom

con solución salina, como se explicó en la sección 3.4.3, se emplea un frame de refe-

rencia (mediciones homogéneas), el cual consiste en las mediciones obtenidas de la

solución salina, y las mediciones no homogéneas; generadas por el cambio de impe-

dancia debido a los objetos conductor y no conductor introducidos en el phantom.

La Figura 4.5 muestra el modelo FEM con los elementos empleados para realizar la

reconstrucción de imágenes de TIE del phantom. La variación de la conductividad de

la solución salina dentro del phantom permite establecer la sensibilidad del sistema

de TIE.

(a) Frame de referencia (b) Elemento conductor

(c) Elemento no conductor
(d) Elemento conductor y no con-
ductor

Figura 4.5: Posiciones de los objetos heterogéneos durante el experimento



Caṕıtulo 4. Experimentación y resultados 58

La Figura 4.6 presenta la regresión lineal entre el cambio conductividad de la

solución salina en el phantom y los potenciales sobre los electrodos, donde X es la

conductividad, Y es el voltaje medido sobre los electrodos; las conductividades de

la solución salina empleadas en este experimento se presentan en la Tabla 3.2; El

sistema de TIE diseñado permite detectar variaciones de impedancia entre 0.217 y

2.120 S/m. Por fuera de este rango el amplificador diferencial del tomógrafo presenta

saturación, evitando una medición correcta de la conductividad.
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Figura 4.6: Regresión lineal voltaje vs conductividad

Por otra parte, la reconstrucción de imágenes de TIE del phantom con solución

salina y 2 objetos, conductor y no conductor, permiten evidenciar que el sistema de

TIE con 8 electrodos diseñado, presenta un buen desempeño, ya que permite identi-

ficar el cambio de distribución de conductividad generado por los objetos conductor

y no conductor, de forma individual y simultánea. Para estos experimentos se usaron

los algoritmos de reconstrucción Gauss-Newton, Total Variant, Conjugate Gradient

y Kalman; las Figuras 4.7 a 4.10, muestran el resultado de los experimentos. En el

primer experimento Figura 4.7, los 4 algoritmos identifican los dos objetos de forma

simultánea, cabe resaltar que el algoritmo Gauss Newton con método de regulariza-



Caṕıtulo 4. Experimentación y resultados 59

ción noser muestra una imagen con menores perturbaciones de conductividad.

Figura 4.7: Test de detección de objetos conductor, y no conductor con conductividad
0.553 S/m.

De manera similar en la(Figura 4.8) muestra la imagen de distribución de con-

ductividad del phantom con el objeto conductor. En este caso los 4 algoritmos repre-

sentan de forma similar la imagen reconstruida aunque, el algoritmo Gauss-Newton

presenta una mejor una imagen reconstruida, puesto que la generación de artefactos,

es de menor intensidad comparado los algoritmos Total variant, kalman y Conjugate

Gradient.

Figura 4.8: Test de detección de objeto conductor, con conductividad 0.986 S/m.

Posteriormente se varió la conductividad de la solución salina a 1.84 y 2.120 S/m
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para validad si la sensibilidad del sistema de TIE diseñado, permit́ıa determinar el

cambio de distribución de conductividad en el phantom en presencia de los objetos

conductor y no conductor. Las Figuras 4.9 y 4.10 muestra los resultados de estos

experimentos, en los cuales se evidencia la capacidad que tiene le sistema de distinguir

el cambio de distribución de conductividad. Cabe resaltar que los algoritmos GN y

Kalman presentan mejor desempeño frente al cambio de conductividad, puesto que

los anillos formados aśı como los artefactos en los bordes son de menor intensidad

según la escala de conductividad.

Figura 4.9: Test de detección de objeto no conductor, con conductividad 1.84s/m.

Figura 4.10: Test de detección de objeto no conductor, con conductividad 2.120 S/m.

Considerando la sensibilidad obtenida y las caracteŕısticas de tejidos y fluidos
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humanos (Tabla 4.6), es altamente viable la utilización de nuestro sistema en apli-

caciones médicas, ya que se podŕıa detectar una amplia variedad de tejidos y fluidos

humanos. Para un estudio mas profundo de la capacidad del sistema de TIE imple-

mentado en aplicaciones médicas, se realiza un estudio orientado a la estimación del

volumen de vejiga; proceso que permite evaluar el cambio de tamaño de tejidos y

conductividad de fluidos mediante TIE, como se demuestra en el trabajo de Leon-

hardt y colaboradores [76], donde se realizaron experimentos en pacientes, usando

un sistema de TIE y estima los cambios de volumen, mediante una imagen ventral,

obteniendo una correlación lineal entre las mediciones de impedancia y el volumen

de la vejiga.

Tabla 4.6: Propiedades eléctricas de tejidos biológicos humanos, a una frecuencia de
50 kHz[71].

Tejido Conductividad(S/m)
Hueso(cortical) 2.06E-2
Médula osea(roja) 1.03E-1
Cerebro(cerebelo) 1.48E-1
Cartilago 1.77E-1
Fluido cerebroespinal 2.00E+0
Esófago 5.34E-1
Músculo del corazón 1.95E-1
Riñón 1.59E-1
Intestino grueso 2.44E-1
Pene(muro de vasos sanguineos) 3.17E-1
Ovario 3.36E-1
Próstata(Test́ıculos) 4.34E-1
Uretra(Muro de vasos sanuineos) 3.17E-1
Orina 1.75E+0
Conducto deferente 3.17E-1
Menisco(cartilago) 1.77E-1

4.3. Pruebas con tanque de Agar

En este experimento, se utiliza el enfoque de |GI|−1 para evaluar el potencial del

sistema TIE en estudios de estimación de volumen de vejiga. Para emular el tamaño

de la vejiga y la conductividad de la orina se implementa un phantom de vejiga

en agar. Se emplean soluciones salinas de conductividad 1.227, 1.890 y 2.070 S/m
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y el cambio de volumen de la vejiga se emula con el radio de las cavidades de los

phantoms de cavidad de 2.7, 2.2 y 1.3 cm; por lo cual se realizaron 9 configuraciones

experimentales como se describe en la sección 3.4.4.

Durante la reconstrucción de imágenes de TIE se usa el método GREIT como

solución al problema inverso, mientras el ı́ndice |GI|−1 relaciona la matriz de recons-

trucción con el volumen de la cavidad del phantom. Para realizar cada experimento

se usaron 50 frames. El frame homogéneo de referencia tiene una conductividad cons-

tante de 0.217 S/m, que corresponde a las propiedades dieléctricas de la pared de

vejiga a una frecuencia de 50 kHz [71].

4.3.1. Reconstrucción con enfoque GREIT

Se realiza un análisis de rendimiento del algoritmo de reconstrucción GREIT,

mediante figuras de merito, que evalúan la respuesta de amplitud, error de posición,

resolución, deformación y formación de anillos, como se describe en la sección 3.4.5.

Los resultados de la reconstrucción de dTIE de las 3 cavidades se observan la Figura

4.11, mostrando la variación en el radio de las cavidades. Los ı́ndices de rendimiento

representan la variación de los parámetros en los 50 frames, midiendo en cada figura

demerito la variabilidad espacial del algoritmo GREIT (Figuras 4.12,4.13 y 4.14) y

Tabla 4.7.

(a) Cavidad 2.7 cm de ra-
dio

(b) Cavidad 2.2 cm de ra-
dio

(c) Cavidad 1.3
cm de radio

Figura 4.11: Imágenes reconstruidas de las cavidades emuladas en agar por el algo-
ritmo GREIT.
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Tabla 4.7: Medianas de figura de merito, frente a cambios de conductividad σ1 =
1,227S/m, σ2 = 1,890S/m, σ3 = 2,070S/m y radio de cavidades

Radio de la cavidad
Grande Mediano Pequeño

Figuras de
Merito

σ1 σ2 σ3 σ1 σ2 σ3 σ1 σ2 σ3

AR 1.01 1.01 0.99 0.74 1.01 1.01 1.09 1.03 0.99
PE 0.02 0.02 0.02 0.01 0.01 0.01 -0.01 -0.01 0.01
RES 0.44 0.44 0.44 0.46 0.44 0.44 0.47 0.47 0.45
SD 0.05 0.05 0.05 0.07 0.05 0.05 0.08 0.07 0.07
RNG 0.01 0.01 0.01 0.01 0.01 0.01 0.01 0.01 0.01

En el experimento con una cavidad de 2.7 cm de radio (Figura 4.12), la AR tiene

un promedio de 1,01 en cada frame, presentando un comportamiento deseado, con

un AR = 1 de acuerdo con [132], tendiendo a ser uniforme con pequeños cambios

en algunos intervalos. En contraste, para las cavidades mediana y pequeña (Figuras

4.13, 4.14); para una conductividad de la solución salina de 1.227 S/m el AR pre-

sentan un comportamiento no deseado, el cual debe ser lo mas constante posible.

En el caso de la posición de error PE, considerada como la segunda figura de

mérito más importante, ya que mide el grado en que las imágenes representan la

posición del objeto con respecto al centro de gravedad, por lo que debe tener un

comportamiento constante y pequeño, cercano a cero [3]. Es aśı como el compor-

tamiento de la PE del algoritmo GREIT, durante la reconstrucción de imágenes,

se encuentra dentro del comportamiento deseado, puesto que para las cavidades y

las diferentes conductividades de la solución salina el PE se encuentra al rededor de

-0.01 a 0.02.

Al mismo tiempo la RES y SD miden la uniformidad y formación de objetos

cerca de la zona de interés, por tanto se espera que su comportamiento sea uniforme

y pequeño, representando con mayor precisión la forma de la distribución de conduc-

tividad objetivo. En primer lugar la RES en los 9 experimentos, tiene un comporta-

miento constante con pequeños cambios respecto al origen, del orden de 0,44, 0,46 y

0,47, representando la distribución de la conductividad de forma correcta. Aunque

en las cavidades mediana y pequeña (Figuras 4.13 y 4.14) de la conductividad 1.227

S/m, la RES no es uniforme en algunos frames. De igual forma la uniformidad en

SD, presenta una deformación máxima de 0,08 para una conductividad de la solu-
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ción salina de 1.227 S/m en la cavidad menor, mientras que en las cavidades grande

y mediana es de 0,05 y 0,07. De forma similar el RNG presenta una uniformidad de

0,01, 0,01 y 0,01 en los 50 frames, cercano al comportamiento deseado. Las figuras

de merito muestran que el sistema de TIE de 8 puertos presenta un buen desempeño

en cuanto a la reconstrucción de las imágenes.

Figura 4.12: Figura de merito para radio 2.7 cm, y conductividades 1.227, 1.890 y
2.070 S/m
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Figura 4.13: Figura de merito para radio 2.2 cm, y conductividades 1.227, 1.890 y
2.070 S/m
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Figura 4.14: Figura de merito para radio 1.3 cm, y coductividades 1.227, 1.890 y
2.070 S/m

4.3.2. Estimación de volumen con método GI

Los resultados experimentales del método |GI|−1, se analizan mediante el test

Krusskal-Wallis (Tabla 4.8). El ı́ndice |GI|−1 representado en las Figuras 4.15 a

4.17, muestran el comportamiento del ı́ndice a la variación de radio de las cavidades

de los phantoms y la conductividad de solución salina en la cavidad.
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Tabla 4.8: Medianas ± intercuartil para los valores adimensionales dados por el
método GI. Los valores p se calcularon utilizando pruebas de Kruskal-Wallis.

Radio de la cavidad
Conductividad

(S/m)
Grande Mediano Pequeño P-value

1.227 266,54± 5,51 189,44± 18,57 65,26± 17,84 3,08E−27

1.890 270,57± 5,86 172,32± 4,65 74,76± 8,05 2,82E−27

2.070 271,96± 5,98 171,89± 5,30 72,95± 3,82 2,90E−27

P-value 6,70E−9 1,80E−6 0.03

Los p−values de las pruebas de Krusskal-Wallis, menores a 0.05 indican diferencia

significativa entre las medianas de los grupos de datos; los p-values de la última fila de

la Tabla 4.8 indican la capacidad del ı́ndice |GI|−1 de detectar cambios de volumen de

la cavidad de los phantom cuando la conductividad de la solución salina es constante;

Por otra parte, los p−values de la última fila indican si este ı́ndice es o no sensible a

los cambios de conductividad de la solución salina dentro de una cavidad de volumen

constante. Por lo tanto como se presenta en la Tabla 4.8, existe una relación entre

las medianas del ı́ndice |GI|−1, y el volumen las cavidades, logrando diferenciar las

mismas. Mientras que los p−values de la última fila muestran la alta sensibilidad de

la |GI|−1 a cambios de la conductividad, lo cual hace de esta alternativa altamente

dependiente de la conductividad y no del tamaño de la cavidad, lo cual coincide con

los resultados presentados en [76, 80, 108].
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r= 1.3 Cm r= 2.2 Cm r= 2.7Cm

Conductividad 1.227 S/m
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Figura 4.15: Variación de volumen con método de |GI|−1 con conductividad 1.227
S/m

r= 1.3 Cm r= 2.2 Cm r= 2.7Cm

Conductividad 1.890 S/m
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Figura 4.16: Variación de volumen con método de |GI|−1 con conductividad 1.890
S/m
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r= 1.3 Cm r= 2.2 Cm r= 2.7Cm

Conductividad 2.070 S/m
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Figura 4.17: Variación de volumen con método de |GI|−1 con conductividad 2.070
S/m
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Discusión y conclusiones

5.1. Introducción

En este capitulo, se discute i) el desempeño del sistema propuesto durante la

reconstrucción de imágenes dTIE, ii) el rendimiento del algoritmo de reconstrucción

GREIT para determinar las condiciones geométricas, de un objeto bajo condiciones

similares de conductividad del bajo pelvis, iii) la viabilidad del enfoque GI para

monitorizar el volumen de la vejiga.

5.2. Desempeño de sistema de TIE

La implementación del sistema de TIE empleando tecnoloǵıa de señales mixtas

PSoC orientado a aplicaciones médicas muestran que, bajo condiciones de cargas

resistivas, el sistema diseñado presenta un buen desempeño si la señal de voltaje

generado por el DDS se fija en 98 mV; además de definir el tiempo de conmutación

para medición de voltajes de 1ms; logrando una precisión de 98.58 % y una SNR

máxima de 65.83 dB (Tabla 4.3). Estos resultados presentan un desempeño similar

al sistema de tomograf́ıa presentado en [39]; el cual muestra, bajo condiciones si-

milares, una precisión de 98.84 % con un SNR de 64.3 db. La frecuencia de 100 fps

alcanzada por el sistema implementado está dada, por el tiempo de conmutación y

conversión a palabra digital, al tomar 40 medidas de potenciales adyacentes sobre un

phantom, en un tiempo de 10ms, los cual permite al sistema monitorizar procesos

70
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con una alta variabilidad temporal de su distribución de conductividad; lo que hace

de este sistema una buen alternativa para aplicaciones de procesos biológicos como

ventilación pulmonar y sistema hemodinámico, los cuales requieren la más alta fre-

cuencia de frames por parte de los sistemas de TIE (Secciones 2.2.1 y 2.2.2) y que

han presentado resultados muy prometedores.

La sensibilidad obtenida por el sistema de TIE (Figura 4.7) muestra la capaci-

dad de diferenciar conductividades entre 0.217 y 2.120 S/m, teniendo capacidad de

diferenciar la conductividad de diversos tejidos y fluidos humanos, con una señal de

corriente de inyección de 0.98 mA a una frecuencia de 50kHz; lo cual se evidencia

en la base de datos realizada por [71]. Por lo tanto, el sistema implementado en este

proyecto permitirá el uso en el campo médico.

La estimación de volumen de vejiga, el cual fue el proceso para evaluar el desem-

peño del sistema de TIE implementado, muestra que este sistema puede ser una muy

buena alternativa en este campo, ya que los resultados obtenidos se encuentran en

consonancia a los presentados en [78–80, 109] donde la GI ha presentado una buena

correlación con el volumen de la vejiga. Por otra parte, con respecto a la sensibilidad

obtenida por el sistema basado en PSoC, supera al sistema EEK2 el cual fue emplea-

do por [80] para adelantar estudios de volumen de vejiga en voluntarios humanos, el

cual permite diferenciar conductividad en el rango de 0.5 a 2.0 S/m. Indicando que

el sistema diseñado en este proyecto seŕıa una muy buena alternativa para es estudio

urodinámico.

5.3. Desempeño en la determinación de condicio-

nes geométricas

Los resultados obtenidos con el phantom de Agar (Sección 4.3) al usar el algoritmo

GREIT, para la reconstrucción de imágenes de TIE, presentan un buen desempeño

basado en las figuras de mérito propuestas en [1], como son radio, posición y de-

formación de un objeto bajo condiciones similares de conductividad del bajo pelvis.

Los resultados de estos ı́ndices Tabla 4.7 muestran un comportamiento deseado para
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AR, PE, RES, SD y RNG, durante la reconstrucción de imágenes con tan solo 8

electrodos. Los resultados mostraron que el AR presenta un mejor desempeño para

las cavidades con radio grande y mediano; por otra parte para una conductividad de

σ1 = 1,227S/m, la cavidad de radio pequeño presenta el peor desempeño (1,09), lo

que indica que cuando el radio de la cavidad del phantom es pequeño y la conducti-

vidad de la solución salina es cercana a la del Agar, la calidad de la reconstrucción

de las imágenes de TIE decrece, lo cual se le atribuye a la baja resolución espacial

de sistema implementado, el cual cuenta con solo 8 electrodos. Un comportamiento

similar presentan los ı́ndices PE, RES, SD y RNG, los cuales para una conductividad

baja, la reconstrucción de la imagen de TIE presenta menor desempeño debido a la

alta variación de estos (Figuras 4.13, 1.14 y 4.15).

Con respecto a la ubicación de los objetos dentro del phantom de agar, los va-

lores positivos de PE, indican la imagen de TIE reconstruida permite identificar

correctamente la ubicación de las cavidades, para las cavidades de radio grande y

mediano (PE ≈ 0), aunque los valores negativos σ1 = −0,01 y σ2 = −0,01 S/m que

presenta la cavidad de radio pequeño, muestran un comportamiento no deseado en

la posición. Al igual que con el ı́ndice AR, esta limitante se atribuye a la resolución

espacial (Figuras 4.13, 1.14 y 4.15).

5.4. Análisis del sistema TIE propuesto, en estu-

dios de estimación de volumen de vejiga.

En la estimación de volumen de vejiga, mediante un método de bioimpedancia,

es necesario analizar el comportamiento de |GI|−1 a incertidumbre de la orina en

la estimación del volumen de la vejiga. En este sentido, los experimentos realizados

muestran el comportamiento de |GI|−1 en la estimación de volumen de la cavidad a

conductividad constante y variable. Los p−values presentados en la última columna

de la Tabla 4.9, muestran diferencia significativa (p ≤ 0,05) entre las medianas de

los grupos de datos para cada cavidad de los phantoms, cuando la conductividad

de la solución salina permanece constante, mostrando la viabilidad de este ı́ndice en
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la determinación del tamaño de la vejiga; estos resultados confirman los presenta-

dos en [77, 80, 109], donde las experimentaciones buscan mantener la conductividad

constante de la orina mediante el control de ingesta de liquido previo a la toma de

medidas. Los resultados mostrados en la Tabla 4.9 evidencian el comportamiento

creciente de |GI|−1 con el volumen, además no se presenta traslape entre los grupos

de datos como se muestra en las Figuras 4.17 a 4.18; por otra parte, los rangos in-

tercuartilicos muestran una baja sensibilidad al ruido de medición, resultados que se

corroboran con los presentados en [79]. Con respecto a la robustez del ı́ndice |GI|−1

a cambios de conductividad de la solución salina en las cavidades de los phantoms,

los p − values en la última fila de la Tabla 4.8 muestra que el |GI|−1 es altamen-

te sensible a la incertidumbre de la conductividad de la solución salina, ya que sus

medianas presenta una diferencia significativa (p ≤ 0,05), haciendo que este ı́ndice

presente errores en la estimación del tamaño de la cavidad; resultados que corrobo-

ran los estudios de [79, 80, 110? ], indicando que |GI|−1 es un método que se limita a

establecer el volumen de la vejiga bajo condiciones controladas de la conductividad

de la orina.

Los resultados presentados muestran la viabilidad del sistema de TIE implemen-

tado en la monitorización de procesos biológicos, puesto que presenta un desempeño

similar a trabajos citados en este tópico [79, 80]; sin embargo, es necesario realizar

estudios que permitan evaluar el sistema desarrollado en voluntarios, que permitan

analizar los efectos de la limitación de resolución espacial obtenida al usar 8 electro-

dos, ya que en la mayoŕıa de las aplicaciones médicas se emplean 16 electrodos.

Finalmente, el dispositivo desarrollado basado en tecnoloǵıa de señal mixta de-

muestra su potencialidad en el campo del desarrollo de sistemas de TIE, el cual con

las caracteŕısticas de frecuencia de frames y sensibilidad alcanzadas, permitiŕıan in-

cursionar en diversos campos biomédicos.



Apéndice A

Configuración de fuente de

inyección

La compilación de los scripts, se realiza en el entorno PSoC creator 4.2, a conti-

nuación se anexa el código correspondiente de las funciones y libreŕıas usadas en la

fuente de corriente (VCCS).

main.c:

#inc lude <p r o j e c t . h>

#inc lude <s t d i o . h>

#inc lude <math . h>

#inc lude <s t d l i b . h>

#inc lude ” generador . h”

#inc lude ”dma . h”

#d e f i n e IDAC DMA COD

#d e f i n e SI 1

#d e f i n e NO 0

∗∗∗∗∗∗∗∗∗∗ CONSTANTES PARA CONTROL DEL TIMER ∗∗∗∗∗∗∗∗∗∗
#d e f i n e FREC TIMER .

#d e f i n e FREC CPU

/∗ ∗∗∗∗∗∗∗∗∗ CONSTANTES PARA EL CONTROLADOR ∗∗∗∗∗∗∗∗∗∗
#d e f i n e ADCMAXVAL 1023.0

#d e f i n e DACMAXVAL 255 .0

/∗ C o e f f i c i e n t s o f the matrix M∗/
#d e f i n e M11 0.670330
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Apéndice B

Configuración sistemas de

conmutación, demodulación y

comunicación

main.c:

#inc lude ” p r o j e c t . h”

#inc lude <math . h>

#inc lude <s t d l i b . h>

#inc lude <s t d i o . h>

#inc lude ” Patrones . h”

#d e f i n e True 1

#d e f i n e Fa l se 0

v o l a t i l e u int8 f l a g = True ;

v o l a t i l e u int8 flagM = True ;

u int v o l a t i l e contador =0;

u int v o l a t i l e contadorM=0;

i n t Q=0,M=0;

char iny [ 1 2 ] ;

//−−−−−−−−Var iab l e s demodulador−−−−////

int32 Piko ;

f l o a t 3 2 er ror , RMS;
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Apéndice D

Algoŕıtmos de reconstrucción

Tank.m:

c l o s e a l l ;

Nel = 8 ; %Number o f e l e c s

Nring = 1 ; %Num, ber r i n g s

Zc = 0 . 0 0 1 ; % Contact impedance

curr = ; % app l i ed cur rent mA

th = l i n s p a c e (0 ,360 , Nel+1) ’ ; th (9 ) = [ ] ;

e l s = [ th ] ∗ [ 1 , 0 ] ;

e l e c s z = 1/32 ;

%fmdl = ng mk cyl models ( [ 0 , 1 , 0 . 1 ] , e l s , [ e l e c s z , 0 , 0 . 0 0 3 ] ) ;

f o r i =1: Nel

fmdl . e l e c t r o d e ( i ) . z con ta c t= Zc ;

end

I n j = ’ {ad} ’ ;

Meas = ’ {ad} ’ ;

Opt1 = ’ no meas current ’ ;

Opt2 = ’ no rotate meas ’ ;

% Adjacent stim pat t e rn s

[ stim , meas ] = mk st im patterns ( Nel , Nring , In j , Meas ,{Opt1
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Apéndice E

Algoritmo de reconstrucción

GREIT y GI

GlobalImpedance.m:

c l o s e a l l ;

Nel = 8 ; %Number o f e l e c s

Nring = 1 ; %Num, ber r i n g s

Zc = 0 . 0 0 1 ; % Contact impedance

curr = 1E−0; % app l i ed cur rent mA

I n j = ’ {ad} ’ ;

Meas = ’ {ad} ’ ;

Opt1 = ’ no meas current ’ ;

Opt2 = ’ no rotate meas ’ ;

%load tank data

L i s t F o l d e r s = g e t l i s t f o l d e r s ( ) ;

[ Fid , NFiles , Frames ] = g e t d a t a f o l d e r ( L i s t F o l d e r s {1}) ;

[ vh1 , v i1 ] = TomoAFE4300( Frames , NFi les ) ;

% s imple i n v e r s e model −> r e p l a c e f i e l d s to match t h i s model

bkgnd = 0 . 2 3 4 ; S/m

e l e c s h a p e = [ 0 . 1 , % rad iu s

0 , % c i r c u l a r e l e c t r o d e

0 . 0 5 ] ’ ; % maxh ( e l e c t r o d e re f inement )
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http://ieeexplore.ieee.org/document/7133643/
http://ieeexplore.ieee.org/document/7133643/
http://ieeexplore.ieee.org/document/4353310/


Bibliograf́ıa 128

[133] Bin Yang, Bing Li, Canhua Xu, Shijie Hu, Meng Dai, Junying Xia, Peng Luo,

Xuetao Shi, Zhanqi Zhao, Xiuzhen Dong, Zhou Fei, y Feng Fu. Compari-

son of electrical impedance tomography and intracranial pressure during dehy-

dration treatment of cerebral edema. NeuroImage: Clinical, 23:101909, 2019.

ISSN 22131582. doi:10.1016/j.nicl.2019.101909. URL https://linkinghub.

elsevier.com/retrieve/pii/S2213158219302591.

[134] Bin Yang, Xuetao Shi, Meng Dai, Canhua Xu, Fushen You, Feng Fu, Ruigang

Liu, y Xiuzhen Dong. Real-time imaging of cerebral infarction in rabbits using

electrical impedance tomography. Journal of International Medical Research,

42(1):173–183, 2014. ISSN 0300-0605. doi:10.1177/0300060513499100. URL

http://journals.sagepub.com/doi/10.1177/0300060513499100.

[135] Yunjie Yang y Jiabin Jia. A multi-frequency electrical impedance tomography

system for real-time 2d and 3d imaging. Review of Scientific Instruments,

88(8):085110, 2017.

[136] Xicai Yue y Chris McLeod. FPGA design and implementation for

EIT data acquisition. Physiological Measurement, 29(10):1233–1246,

2008. ISSN 0967-3334. doi:10.1088/0967-3334/29/10/007. URL

http://stacks.iop.org/0967-3334/29/i=10/a=007?key=crossref.

0736b09f00e7d0453c1d2b56d111907b.

[137] Yi Zeng, Lijun Xu, Zhang Cao, y Shuilong Ma. FPGA-based implementation

of Prony demodulation in the multi-frequency EIT system. Conference Record

- IEEE Instrumentation and Measurement Technology Conference, págs. 548–
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