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Resumen

En la presente tesis se aborda el disefio de un dispositivo de tomografia por
impedancia eléctrica (TIE) para el analisis pulmonar basado en los cambios de volumen de
aire en los pulmones. Esta tecnologia se basa en la inyeccidon de corriente a través de
electrodos, lo cual generara diferencias de potencial en estos y cuyas lecturas permitiran la

reconstruccion de un mapa de conductividad del tejido a analizar.

Para alcanzar el cumplimiento de los objetivos de esta tesis, se ha dividido la misma
en 4 capitulos. En el capitulo 1, se aborda la problematica del sector salud en el Perti y se
aborda la necesidad de dispositivos de monitoreo respiratorios para los pacientes
conectados a un respirador mecanico en unidades de cuidados intensivos, asi como un
estudio del estado del arte, analizando los modelos comerciales en la actualidad y sus
caracteristicas. En el capitulo 2, se presenta el marco tedrico que fundamenta la aplicacion
de esta tecnologia para el andlisis pulmonar, asi como la teoria necesaria sobre la TIE y los
componentes que conforman un dispositivo TIE. En el capitulo 3, se aborda el disefio de
cada uno de los componentes del sistema, asi como el modelamiento eléctrico del fantoma
que se usara en las pruebas en el software de simulacion SPICE y en MATLAB Simulink.
Finalmente, en el capitulo 4, se muestran las pruebas y resultados obtenidos mediante la
simulacion del sistema disefiado aplicado en el fantoma y caracterizando el sistema

mediante métricas descritas en el documento.
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Introduccion

En abril de 2021, alrededor del 95% de las camas UCIs con ventilador mecanico
disponible estaban ocupadas debido a la crisis sanitaria causada por el virus SARS-Cov-2; estos
pacientes requieren de un monitoreo para evaluar el progreso de su condicion, asi como el

ajuste correcto de los parametros ventilatorios del respirador.

Una manera de realizar este monitoreo es mediante tecnologias como la tomografia
computarizada (TC); sin embargo, debido al nivel de radiacion al que se expone el paciente y
a la necesidad de transportarlo a la sala de radiologia lo hace no ideal debido al estado critico
de los pacientes como a la gran cantidad de estos que requieren el monitoreo y la falta de estos
equipos en muchos establecimientos asi como su alto costo tanto para el centro de salud como

para el usuario que requiere el servicio.

Ante esta necesidad, se han desarrollado tecnologias como la tomografia por
impedancia eléctrica (TIE) para el analisis pulmonar, con el potencial de ofrecer un mapa de
ventilacion a tiempo real a pie de cama y ser no invasivo, ademas de permitir asistir a la

ventilacion mecanica, facilitando la labor del personal médico intensivista.

Por esta razdn, en la presente tesis se plantea como objetivo el disefio de un dispositivo
médico de tomoimpedancimetria eléctrica para el analisis pulmonar que permita reconstruir un
mapa de ventilacion del paciente como alternativa a técnicas mas costosas y nocivas para este

tipo de aplicaciones.



CAPITULO 1: Planteamiento del proyecto de tesis
1.1.  Problematica relativa al diagnodstico pulmonar

Segtn un boletin del Centro Nacional de Epidemiologia, Prevencién y Control de
Enfermedades (CDC), las infecciones pulmonares agudas bajas (IRAB) se han mantenido
como la principal causa de muerte durante los afios 1985 — 2015 [1], siendo la neumonia la
mayor causa de muerte en menores de 5 afios en el mundo, la cual en el 2015 fue la responsable
del 15% de todas las muertes en ese rango de edad [1,2]. La neumonia es una de las causas mas
frecuentes del sindrome de dificultad respiratoria aguda (SDRA) [3]. Este sindrome ocurre
cuando se acumula fluidos en unos pequefos sacos de aire llamados alveolos, en los cuales se
realiza el intercambio de oxigeno entre el pulmon y la sangre. Es decir, los 6érganos no reciben
el oxigeno necesario. De acuerdo con un estudio realizado en 50 paises en 2014 [4], 10% de
los pacientes en unidades de cuidados intensivos (UCIs) y el 23% de los que necesitan
ventilacion mecéanica padecen de SDRA.

En el 2021, en la crisis sanitaria causada por el virus SARS-CoV-2, alrededor del 10%
al 15% de los pacientes ingresados por neumonia causada por este virus ingresa a UCI, de los
cuales el 90% necesitaba algiin método de respiracion artificial como intubacion o ventilacion
mecanica [5]. Sin embargo, en el Pert, en abril de 2021, como se observa en la Figura 1.1 el
95% de camas UCI con ventiladores destinadas para pacientes con este virus se encontraban

ocupadas [6].

(a) (b)
Figura 1.1. Estadisticas sobre SARS-CoV-2 en el Peru. (a) Hospitalizaciones por

uso de ventilador mecanico (b) Disponibilidad de camas UCI con ventilador mecanico.

Fuente: Ministerio de Salud del Pera (MINSA) [6]

Una forma de monitorear y estudiar a los pacientes con SDRA es realizando una
tomografia computarizada (TC); sin embargo, la necesidad de transportar al paciente a la

habitacion de tomografia y la exposicion de radiacion ionizante es un problema [7]. Asimismo,



se debe monitorear la ventilacion a los pacientes conectados a un respirador mecénico, para
ajustar adecuadamente los parametros de ventilacion con el fin de evitar una lesion pulmonar.
No obstante, segiin el MINSA [6], debido a la demanda provocada por la crisis sanitaria,
alrededor de 2600 camas UCI con ventilador mecénico estaban siendo usadas; sin embargo,
segun el médico intensivista Jestis Valverde, en el Perti hay alrededor de 700 médicos
intensivistas registrados, pero debido a la creciente demanda en épocas de la crisis sanitaria,
esta cifra no cubria esta demanda [8]; para el correcto monitoreo de los pacientes graves, la
cifra debia duplicarse. Asimismo, los pacientes graves requeririan un monitoreo después de la
enfermedad para que los médicos analicen las secuelas de la enfermedad y puedan ofrecer el
tratamiento adecuado. Sin embargo, las tomografias computarizadas realizadas para el
monitoreo representan un costo significativo para los pacientes; ademas, en poblaciones fuera
de la capital, muchas veces acceder a un centro médico con tomografos representa un costo
extra de movilizacidn; asimismo, el precio de adquisicion de un equipo TC puede significar al
hospital un costo de cientos de miles de dolares y esto involucra un presupuesto inaccesible
para muchos hospitales como los de provincia o zonas rurales.

Asimismo, existe una necesidad social, pues la salud mental del personal médico ha
empeorado; esto es medible con un indicador llamado ocurrencia del sindrome de agotamiento
ocupacional (BS, burnout syndrome), el cual mide la cantidad de profesionales que tienen este
sindrome, el cual implica una sensacion de cansancio extremo, ausencia de la sensacion de
realizacion y pérdida de la identidad personal [9] que puede provocar, en el caso del personal
médico, errores en la atencion de los pacientes. Seglin un estudio [10], antes de la pandemia,
la ocurrencia de BS era de 35% y 11% en médicos y enfermeros respectivamente, sin embargo,
en inicios de la crisis sanitaria en abril de 2020, el 95% del personal médico sufria de BS.

Ante esa necesidad tecnologica, se ha investigado sobre el uso de tecnologias como la
tomografia por impedancia eléctrica (TIE), la cual no usa esta clase de radiacion, es de bajo
costo comparado con la TC y permite un uso a pie de cama y a tiempo real. A partir de la
informacion obtenida con este método, se puede detectar colapso pulmonar, sobredistension
del pulmon, neumotorax (presencia de aire alrededor del pulmoén) [7] y monitorear los efectos
de la ventilacion mecénica en el paciente. Sin embargo, en el Pert, la cantidad de equipos TIE
es escaza y seria de gran apoyo para el sistema de salud peruano tomando en cuenta la
experiencia vivida en la crisis sanitaria del SARS-CoV-2, debido a las caracteristicas
mencionadas, de manera que el personal pueda tomar decisiones rapidamente y no necesite de
una complicada capacitacion debido a su facil uso. Ademas, puede resultar util para el

monitoreo remoto de los pacientes con sintomas leves o con secuelas, pues el sistema de



adquisicion de senales es sencillo y compacto y se puede usar un dispositivo mévil para la

visualizacion de las imagenes.

1.2. Estado del arte en dispositivos de tomografia pulmonar

La tomografia computarizada (TC) es cominmente usada para la prognosis de SDRA,
pues la heterogeneidad del tejido pulmonar en una imagen de TC se relaciona
proporcionalmente con la severidad del SDRA [7]. Sin embargo, el uso de radiacion ionizante
y el peligro que involucra el transporte del paciente a la sala de escaneo la convierte en una
herramienta que no debe ser usada frecuentemente en un corto periodo; no obstante, cuando a
los pacientes con SDRA se les pone un ventilador mecanico, un monitoreo constante es
necesario.

Como se menciond en la subseccion anterior, la TIE se ha convertido en una
herramienta muy util en el monitoreo de la ventilacion y asi poder establecer los pardmetros de
los ventiladores mecanicos, de manera que se eviten problemas causados por este como lo son
el barotrauma (lesion ocasionada por una diferencia de presion), volutrauma (dafio causado por
la sobredistension de los alveolos) y atelectrauma (dafio causado por la apertura y cierre
abruptos de los alveolos en el ciclo respiratorio) [11]. Asi, han surgido multiples
investigaciones desde la introduccion del concepto de TIE; unos de los primeros investigadores
fueron Barber y Brown [12], quienes hace 30 afios ya habian desarrollado prototipos capaces
de mostrar imagenes por TIE y ya discutian las posibles aplicaciones de esta tecnologia,
tomando en cuenta la baja resolucion espacial que tenia en comparacion con la TC y los rayos
X. La TIE consiste en la inyeccion de corriente de baja amplitud en el objeto de interés,
generando asi diferencias de potencial en la superficie del objeto y con esta data, es posible
reconstruir un mapa de impedancias. Entonces, los componentes de un sistema TIE es el
circuito de inyecciéon de corriente, el circuito de medicion de voltaje y el algoritmo de
reconstruccion de imagenes. Otros factores importantes para considerar en un equipo TIE es el
nimero de electrodos, pues mientras mayor sea la cantidad de electrodos que use el equipo,
mayor sera la resolucion espacial. De igual manera la forma de medicion sea serial o paralela,
influye en la resolucion temporal, ya que, si es serial, el tiempo de adquisicion de datos es
mayor, por ende, la resolucion temporal decrece y si es medicidon paralela, el tiempo de
adquisicion es menor; sin embargo, esto requeriria que cada electrodo tenga su propio circuito
de acondicionamiento de senales, lo cual aumentaria el costo.

Actualmente, ya se cuenta con equipos que, a pesar de tener una resolucion espacial

hasta 16 veces menor a la de la TC, tienen una resolucion temporal alta (algunos equipos



actuales llegan hasta 50 iméagenes por segundo) [7,12], lo cual permite un analisis a tiempo real
y a pie de cama, caracteristica muy util en pacientes SDRA conectados a un ventilador
mecanico.

En el mercado actual existen algunos modelos de tomoégrafos por impedancia
comerciales de uso clinico, especialmente usados por los médicos para el monitoreo pulmonar
a tiempo real y reducir el riesgo de lesiones provocadas por los ventiladores mecanicos (ver
Tabla 1.1), tales como el PULMOVISTA 500 (ver Figura 1.2) de la empresa alemana Dréger,
quien fue la primera en presentar un sistema TIE comercial, el cual utiliza un cinturén de
silicona con 16 electrodos, una alimentacion de 100-240 V 50/60 Hz y puede funcionar hasta
un maximo de 24 horas seguidas [13] cuyo precio oscila entre los 30000 y 40000 doélares [14].

Tabla 1.1. Equipos TIE disponibles en el mercado

Nuamero Frecuencia
Algoritmo de Patron de
Fabricante Modelo de de la
reconstruccion medicion de datos
electrodos corriente
Driger PulmoVista > Newton - Par adyacente 80 -130
Medical [13] 500 Raphson Medicion serial kHz
Par de electrodos
Swisstom 40 - 270
BB? 32 GREIT con salto ajustable
AG [15] kHz

Medicion paralela

Par con salto de 3

Timpel SA . Newton -
Enlight 32 electrodos 125 kHz
[19] Raphson V- .
Medicion serial
Lowenstein
Elisa 800 32 - - -
Medical [20]

Otro modelo es el SWISTOM BB? [15] (ver Figura 1.3) de la empresa suiza Swisstom
AG, el cual utiliza un cinturén desechable de un material textil con 32 electrodos integrados a
¢l, cada uno de ellos con su propio circuito electronico para controlarlos, asi disminuir el ruido
causado por artefactos y por los cables; asimismo, si uno de estos electrodos perdiera el
suficiente contacto con la piel del paciente, el sistema detecta esto y lo retira del algoritmo de
medicion y compensa la falta de este. A comparacion con otros equipos, el BB? utiliza un agente

de contacto que permite un uso continuo de hasta 72 horas.



(a) (b)
Figura 1.2. PULMOVISTA 500. (a) Equipo (b) Cinturén con electrodos
Fuente: Drager [13]

(a) (b)
Figura 1.3. SWISTOMM BB?. (a) Equipo (b) Cinturén con electrodos
Fuente: Swisstom AG [15]

La diferencia entre estos dos modelos radica en algunas funcionalidades. Como se
menciono, el BB? puede utilizarse durante un periodo mayor de tiempo que el PULMOVISTA
500. Sin embargo, también existen distinciones en la informacién que se muestra en pantalla
para el personal médico. En la Figura 1.4, se aprecia la pantalla principal del modelo
PULMOVISTA 500, en ella se aprecia una “imagen dinamica” (en la parte superior izquierda),
la cual muestra los cambios de la distribucion de impedancias en tiempo real; una “imagen de

estado”, ubicada debajo de la imagen dindmica, permite evaluar la distribucioén de aire en



instantes distintos de tiempo, por ejemplo, en el comienzo y el final de la respiracion; ademas,
es posible seleccionar hasta cuatro regiones de interés de esta imagen. Asimismo, se muestra
una curva de impedancia (en la parte superior del centro), la cual representa el cambio de
impedancia global en el tiempo, cuyo valor se calcula como la suma de las variaciones de
impedancia en los pixeles en la imagen dinamica [16], esta curva sirve como un pletismograma,
debido a la relacion proporcional entre el cambio de impedancia y el cambio de volumen de
aire en los pulmones. Debajo de la curva de impedancia global, se encuentran otras cuatro
curvas que representan los cambios de impedancia en las regiones de interés definidas
previamente. Finalmente, se muestra datos numéricos de importancia (columna de la derecha),
las cuales indican valores como el nimero de respiraciones por minuto, y la diferencia en
porcentaje entre el valor médximo y minimo de las curvas de impedancia del centro de la

pantalla.

Figura 1.4. Pantalla principal del modelo PULMOVISTA 500.
Fuente: Drager [16].

El modelo Swisstom BB?, en contraste, divide su pantalla en tres vistas distintas, las
cuales llama VentView, LuFuView 'y ScoutView. En VentView (Ver Figura 1.5), se ve la imagen
dinamica (distribucion de aire) y la curva de impedancias (pletismograma).

En LuFuView (Ver Figura 1.6), se pueden observar parametros de funcion pulmonar
tales como el estiramiento del tejido y espacios vacios (espacios dentro del pulmon donde el

volumen de aire varia minimamente). En la Figura 1.6a, se observa una imagen que representa



el estiramiento del tejido pulmonar con la respiracién, donde un mismo color representa una
misma variacion relativa del estiramiento, se le llama relativa, pues esta variacion expresada
en porcentaje es calculada tomando como referencia la variaciéon maxima de impedancia, tal
como ocurre al comienzo y al final de la respiracion [18]. En la Figura 1.6b, se observa una
imagen que representan las areas en el pulmén que no reciben mucho aire durante la
ventilacion, y que si se ubican en la parte superior; podrian indicar una distension y si se
encontraran en la parte inferior, podrian indicar un colapso pulmonar o que esas areas se

encuentran obstruidas o llenas de fluido [18].

Figura 1.5. Pantalla VentView del modelo BB>.
Fuente: Swisstom AG [17].

Finalmente, se tiene la vista ScoutView, el cual muestra los datos del paciente como la
altura peso, circunferencia del pecho y sexo, esto permitird al algoritmo seleccionar el mejor
modelo de referencia para el algoritmo de reconstrucciéon de imagen; ademas, se muestra si
algun electrodo no hace el suficiente contacto con la piel [15].

Asimismo, existen otros modelos comerciales que estdn mas integrados para ser usados
en conjunto con un ventilador mecanico como el ENLIGHT [19] de la empresa Timpel que
permite observar el porcentaje de colapso y sobredistension para distintos valores de presion
de final de espiracion positiva (PEEP), lo cual es util en el monitoreo de maniobras de
reclutamiento y el modelo ELISA 800 [20] de la empresa Lowenstein Medical que es un

ventilador mecanico con el sistema TIE integrado.



(a)

(b)
Figura 1.6. Pantalla LuFuView del modelo BB=. (a) Vista del estiramiento relativo del
tejido pulmonar. (b) Vista de los espacios vacios.
Fuente: Swisstom AG [17].

Entre otras propuestas, se ha disefiado un sistema de monitoreo pulmonar con el uso de
un dispositivo movil para ser usado desde el hogar [21], debido a la sencilla interfaz y bajo
consumo energético. Este dispositivo consiste en un cinturén con 32 electrodos y un circuito
integrado que inyecta la corriente, mide el voltaje y acondiciona la sefial que serd transmitida
mediante un cable USB al aplicativo mévil, la cual mostrara la imagen reconstruida y calculara
el porcentaje del volumen del pulmén ocupado por aire. Con este disefo, el peso del sistema
solo estaria constituido por el cinturén de electrodos a comparacion de los sistemas de uso
hospitalario cuyo peso es superior debido a los monitores y de esta forma poder realizar un
analisis primario que permita descubrir zonas con poca distribucion de aire desde el hogar del

paciente.



Asimismo, para probar el rendimiento del hardware de adquisicion de sefales, se
prueban los equipos en objetos que repliquen la forma del cuerpo que se desea detectar con el
sistema. A estos objetos, se les llama fantomas, y pueden ser de distintos materiales como acido
politactico (PLA) [22], acrilonitrilo butadieno estireno (ABS) con particulas de negro de carbon
[23] o agar [24]. Sin embargo, también existen fantomas hechos con componentes electronicos
como el planteado en [25], que usa malla de resistores de distintos valores para simular una
distribucion de impedancias para evaluar el desempefio de un equipo TIE. A su vez, la compania
Swisstom que realizo el equipo BB? realiz6 un circuito integrado basado en un arreglo resistivo
[26] para simular el comportamiento eléctrico del pulmon en la respiracion, hicieron uso de
perillas para variar parametros como la frecuencia respiratoria y cardiaca y pulsadores para
simular eventos como fallos de contacto en los electrodos; ademas, usaron transistores en

paralelo a ciertas resistencias para poder cambiar la impedancia de ciertas regiones del modelo.

1.3.  Justificacion

La crisis sanitaria causada por el virus SARS-CoV-2 nos ha dejado varias lecciones
aprendidas, una de ellas es que existe la necesidad de equipos de monitoreo pulmonar
constante, no invasivo y a pie de cama, pues estos eran necesarios para los aproximadamente
2600 pacientes internados en UCI que estaban conectados a un ventilador mecanico [6] debido
a este virus, pues estos equipos permiten a los médicos y enfermeras saber a tiempo real la
existencia de alguna complicacion producida por el SDRA y poder ajustar los parametros de
ventilacion del ventilador para evitar alguna lesion inducida por este. Ademas, estos pacientes,
después de haber sido dados de alta, necesitaran un monitoreo debido a las secuelas de la
enfermedad. Para lo cual, un equipo TIE es lo suficientemente versatil para ser usado
remotamente mediante la colocacion de un cinturdn de electrodos con el circuito de adquisicion
de sefiales y un dispositivo mévil que servird para mostrar las imagenes. De esta forma, el
paciente desde su hogar podra enviar los resultados al médico para una evaluacion.
Asimismo, tomando en cuenta otros factores causados por la crisis sanitaria como el
factor econdomico y la salud mental de los profesionales médicos, estos equipos son de bajo
costo comparados con una tomografia computarizada, por lo que representa un gasto menor
tanto para los pacientes como para un hospital de baja complejidad que necesite equipos de
monitoreo como un equipo TIE; ademads, son intuitivos y de fécil uso, de manera que se pueden
realizar capacitaciones sencillas, de forma que el personal médico no internista pueda conocer
el funcionamiento de estos y satisfacer de alguna forma la demanda de profesionales

capacitados en la atencion en camas UCI.
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De esta forma, el disefio de un equipo TIE puede satisfacer estas necesidades

mencionadas y poder asistir en el monitoreo de pacientes con el SDRA.

1.4.
1.4.1.

Objetivos
Objetivo general

Disefiar un prototipo de dispositivo médico basado en modelamiento matematico y

simulacion por computadora de un sistema de tomoimpedancimetria eléctrica para analizar

funcionalmente los pulmones, centrandose en los cambios de volumen y en los cambios en las

propiedades elasticas del tejido pulmonar. El enfoque se orienta hacia el disefio de un sistema

de adquisicion de sefiales con multielectrodos, el cual se encargard tanto de generar las sefiales

de estimulacion como de registrar las sefiales de retorno.

1.4.2.
1.

Objetivos especificos

Realizar un andlisis de los sistemas de tomoimpedancimetria eléctrica actualmente
disponibles en el mercado, con el proposito de identificar los requerimientos de disefio
para el prototipo a disefar en la presente tesis.

Establecer modelos precisos que representen tanto los componentes fisioldgicos
involucrados como el propio dispositivo, facilitando su simulaciéon en entornos
computacionales. Esto incluye definir el modelo eléctrico de los electrodos, el arreglo
(fantoma) en donde se realizaran las pruebas y definir los bloques funcionales a
implementar en las simulaciones para representar los componentes.

Disefiar el hardware necesario para la adquisicion de sefiales, tomando en cuenta
aspectos fundamentales como la determinacion del nimero de electrodos y el patron de
muestreo para la adquisicion de senales y seleccionando los componentes adecuados
para un funcionamiento eficiente.

Realizar pruebas de simulacion del sistema disefiado usando un algoritmo de
reconstruccion de imagenes y parametros para un diagnostico clinico, y analizar el
funcionamiento del sistema y la verificabilidad de la imagen reconstruida para ser usada

como herramienta de diagnostico médico.
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CAPITULO 2: MARCO TEORICO

2.1. Bioimpedancia

Los seres vivos se componen de cé¢lulas organizadas en tejidos, las cuales estan
suspendidas en fluido extracelular y a su vez contienen en su interior fluido intracelular, ambos
fluidos separados por una capa llamada membrana celular. La concentracion y movilidad de
iones en estos fluidos determina las caracteristicas ecléctricas de la célula, asimismo, la
membrana celular controla el paso de iones del interior de la célula al exterior, por lo tanto, el
comportamiento eléctrico del conjunto fluido intracelular, membrana celular y fluido
extracelular es similar al de un capacitor, ya que se trata de dos conductores separados por una
capa dieléctrica [27]. Como los tejidos estan conformados por un conjunto de células, las
caracteristicas eléctricas del tejido estan determinadas por las caracteristicas de las células que
contiene. Esta propiedad eléctrica de las células y tejidos se llama bioimpedancia y se denota
por la letra Z.

La bioimpedancia de los tejidos bioldgicos puede modelarse en dos partes [28]: una
parte resistiva, la cual representa el nivel de oposicion de un tejido al flujo de carga y una parte
capacitiva, la cual representa la carga eléctrica que puede ser guardada y liberada para cierto
potencial aplicado en el tejido. Entonces se tiene el modelo mostrado en la Figura 2.1 donde el
fluido intracelular esta representado por el resistor Ri, la membrana por el capacitor Ci y el

fluido extracelular por Re.

Figura 2.1. Modelo eléctrico de la célula (Elaboracion propia).
La bioimpedancia Z basado en el modelo seria de la forma:
Z=R+;X
donde Z es una impedancia compleja, R es la resistencia, X es la reactancia. El modelo
indica que el valor de la impedancia depende de la frecuencia del estimulo aplicado. En la

Tabla 2.1 se observa valores de impedancia para algunos tejidos. Cabe notar, el cambio de
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impedancia producido por el cambio de volumen de aire en los pulmones en la inspiracion y
espiracion.

Tabla 2.1. Resistividad de distintos tejidos a una frecuencia de 50 kHz. Tomado de [29].

Tejido Resistividad (modulo) (2m)
Pulmon (espiracion) 12.5

Pulmén (inspiracion) 25

Musculo cardiaco 2.5 (longitudinal), 5 (transversal)
Musculo esquelético 1.5 (longitudinal), 5 (transversal)
Higado 8.3

Grasa 10 -50

Sangre 1.4-1.7

Hueso 160

2.2. Fisiologia respiratoria

El sistema respiratorio es el encargado de facilitar el intercambio de gases entre el
ambiente y el sistema circulatorio. El oxigeno del ambiente es transportado en la inspiracion
hacia los capilares que envuelven al pulmoén a través de unos sacos de aire llamados alveolos;
asimismo, a través de estos se transporta el didoxido de carbono hacia el ambiente con la
espiracion. Los pulmones son divididos en lobulos, tres en el pulmoén derecho y dos en el
izquierdo; en total, en un pulmoén sano hay entre 2 a 300 millones de alveolos [30,31].

El volumen de aire maximo que ingresa al pulmon durante una inspiracion recibe el
nombre de capacidad pulmonar total (CPT) y es aproximadamente de 6 a 8 litros en un adulto.
EL volumen de aire espirado tras una maxima inspiracién es conocido como capacidad vital
(CV) y es de 4 a 6 litros [32], mientras que el volumen de aire inspirado y espirado en una
respiracion normal se llama volumen tidal (VT), también llamado volumen corriente y es
tipicamente entre 400 a 500 ml en adultos [33]. Existe, ademas, un volumen que queda en los
pulmones luego de espirar el aire para evitar el colapso pulmonar. A este volumen se le conoce
como volumen residual (VR) y se alcanza cuando se realiza una méaxima espiracion y la
capacidad residual funcional (CRF) se define cuando se realiza una espiracion en reposo con

boca abierta y a presion atmosférica.
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Figura 2.2. Volimenes y capacidades pulmonares (Elaboracion propia).
Como el pulmoén y el térax son estructuras capaces de distenderse en la respiracion, se
define la propiedad eléstica llamada distensibilidad pulmonar, o también llamada compliance

(C) como el cambio de volumen por cambio de presion.
_ AV
AP

El valor del compliance varia con el volumen del pulmén como se observa en la curva

C

presion-volumen en la Figura 2.3, en la cual el compliance pulmén — torax se define como la
pendiente de la curva, teniendo valores pequefios (tejidos rigidos) en voliimenes bajos y altos,

pero valores grandes (tejidos distendidos) en volimenes intermedios.

Figura 2.3. Curva presién-volumen en (a) pacientes sanos y (b) en pacientes con

SDRA. Adaptado de [30].
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Dado que el compliance esta relacionado con el cambio de volumen, en afecciones que
involucran un decremento en la disponibilidad de volumen en los pulmones, el valor de
compliance se ve disminuido como se ve en la Figura 2.3. Una de esas afecciones es el
sindrome de dificultad respiratoria aguda (SDRA), el cual es una condicion que causa una baja
concentracion de oxigeno en la sangre, debido a que una lesion en las paredes alveolares
produce una fuga de fluidos de los vasos sanguineos; esta acumulacion de fluidos en los
alveolos impide el correcto intercambio de gases, asimismo los fluidos provocan la
descomposicion de una sustancia llamada surfactante pulmonar, la cual se encarga de disminuir
la tension superficial de los alveolos y facilitar la expansion de estos en la respiracion [34]. La
causa mas comun del SDRA es la neumonia severa [3] y, recientemente, en particular, la
neumonia provocada por el COVID-19. Debido a la necesidad de oxigenacion, en pacientes
con complicaciones leves son sometidos a oxigenoterapia mediante mascarillas o tubos nasales;
sin embargo, algunos casos requieren ventilacion mecanica con una presion de meseta menor
a 30 cmH>O debido a que mayores presiones pueden provocar micro-lesiones causadas por la

diferencia de presiones [35].

2.2. Tomografia por impedancia eléctrica

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE) es un método de diagnostico no invasivo
que consiste en la aplicacion de corriente mediante un arreglo de electrodos en la superficie del
cuerpo de interés. La corriente aplicada genera diferencias de potencial, las cuales son medidas
y con esta informacion se genera una distribucion de impedancias, con la cual se puede
reconstruir una imagen [36,37]. Muchos tejidos ofrecen un contraste de conductividad como
en el caso de los pulmones que mueven aire con una gran impedancia comparado con el tejido
pulmonar, o el caso del sistema circulatorio que transporta sangre con gran conductividad
comparado con las arterias y venas [38].

Las ventajas de esta modalidad es que no usa radiacion ionizante y es mas barata en
comparacion a otras técnicas, puede ser portable y es sencilla de operar, dado que las corrientes
usadas no son peligrosas para el cuerpo humano [36]. Sin embargo, carece de resolucion
espacial y la imagen generada no es muy distinguible. Por ejemplo, en el caso de tomografia
por impedancia del pecho, el centro presenta pobre sensibilidad, dado que las corrientes al
llegar al centro han sido atenuadas por los pulmones, este efecto puede ser empeorado por la
grasa en la piel de los pacientes [38]. Ademas, al tratarse de un problema inverso, es decir, se

desea obtener de los datos medidos (voltaje) las caracteristicas del sistema (la distribucion de
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impedancia), es muy sensible al ruido. En otras palabras, pequefias perturbaciones, generan
grandes diferencias en la imagen generada [37].

Existen tres principales modalidades [39]: absoluta (aTIE), la cual consiste en la
reconstruccion de una imagen dado un solo set de muestras, por diferencia de frecuencia
(fdTIE), en la cual las muestras son tomadas variando la frecuencia de la corriente inyectada,
asi se puede reconstruir una imagen basada en las diferencias de las propiedades de los tejidos
que dependen de la frecuencia; por tltimo, por diferencia de tiempo (tdTIE), en la cual se toman
muestras en instantes distintos, lo cual es 1til cuando las propiedades de los tejidos cambian en
el tiempo como en el monitoreo de la respiracion o en la actividad cardiaca. Siendo las dos
ultimas modalidades las mas usadas.

Este método no funciona muy bien para analizar caracteristicas morfologicas, mas si
para caracteristicas funcionales, tales como la respuesta del pulmén a maniobras de
reclutamiento, PEEP (Presion Positiva Al Final De La Espiracion), concentracion de oxigeno
y volumen tidal [40].

Entre otras aplicaciones de la TIE se tiene: localizacion de tejido canceroso en el pecho
[41] o en la prostata [42], deteccion de hemorragias [43], monitoreo del rifidon [44].

En aplicaciones respiratorias, que es el tema de interés de esta tesis, se usa la tdTIE para
el monitoreo de la ventilacion del pulmon, dado que, en la respiracion, la impedancia de los
pulmones cambia en la inspiracion y la espiracion como se observa en la Tabla 2.1. Esto se
debe a la variacion de volumen de aire (con alta impedancia) en los pulmones, lo cual produce
cambios de impedancia de alrededor de 5% en una respiracion normal o de hasta 300% en una
respiracion profunda [45]. Entonces, se deduce que existe una relacion entre el cambio de
volumen (AV) y el cambio de impedancia (AZ) en el tejido y, efectivamente, esto es cierto
debido a que estos cambios presentan un coeficiente de determinacion R? = 0.92 [7]. Por ende,
el equipo puede servir como un pletismografo, es decir permitiria saber el cambio de volumen
de una region de interés en el tiempo, asi como construir un mapa de ventilacion a tiempo real,
en el cual cada pixel representa la magnitud del cambio de impedancia y de esta forma poder
visualizar anomalias como zonas con pobre ventilacion.

AV = AZ

Ademas, la TIE permite guiar la ventilacién mecénica para evitar problemas como el
barotrauma, volutrauma y atelectrauma, ya que, mediante el método propuesto por Costa et al.
[46] y usado por el equipo comercial Enlight, se puede estimar el porcentaje de colapso y
sobredistension del pulmoén a través del céalculo del compliance en cada pixel durante una

maniobra decremental de la PEEP, la cual es una técnica usada para determinar la mejor PEEP
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que evite el colapso de las vias respiratorias. El compliance puede ser estimado de la siguiente

manera [7]:

Cpixel = a2

Prmeseta — PEEP

De esta forma se calcula en qué valor de PEEP se produce el mejor valor de compliance,
ademas, el método indica que valores de PEEP menores al PEEP de mejor compliance sugiere
sobredistension, mientras que valores de PEEP superiores al de mejor compliance sugiere
colapso [7].

No obstante, obtener la distribucion de impedancias a través de la diferencia de
potencial medida es un problema inverso, es decir, a partir de datos observados, se desea
obtener el modelo que los genera. Entonces, para conocer el funcionamiento del sistema a
modelar, se necesita describir el problema directo, mediante el cual, a partir de una distribucién
de impedancia conocida, se puede obtener la distribucion de potencial.

El problema directo puede ser descrito por la ecuacion laplaciana eliptica derivada de
las ecuaciones de Maxwell [47]:

V(ie-VV)=0
Donde o es la conductividad y V es el potencial definido en el dominio Q € R? con

contorno 6Q2 € R y con condiciones de borde:

v _,
Tl

6N

av
V+2z,0—

=V, k=0,..,(k—1
aﬁ k ( )

Ey

Donde V, es el potencial del electrodo & respecto a cierta referencia, z, es la impedancia
de contacto asociada a la interfaz electrodo-dominio (E}) y la derivada es evaluada en direccion
normal a la interfaz del electrodo k y el borde del dominio €.

Si el sistema es estimulado mediante corrientes a través de los electrodos, la corriente

que pasa por el electrodo £ se define como:

I f OV 4s k=0,...(k—1)
x=1 0=dS , k=0,..,(k-
g, Oft

Asimismo, otro aspecto importante a considerar es el patron de medicion a utilizar, el
cual describe la estrategia a seguir para realizar la inyeccion de corriente y las mediciones de
voltaje y puede mejorar la resolucion espacial del sistema [48] debido a que algunos patrones
pueden tener mayor densidad de corriente en el centro de la imagen . Algunos patrones

conocidos son:
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1) Patron adyacente: La corriente es inyectada a través de dos electrodos
adyacentes y el voltaje es medido a través del resto de pares de electrodos adyacentes. Es
el patron més usado en las aplicaciones de TIE [49]. Tiene poca distinguibilidad en el centro
del cuerpo de interés, pero gran distinguibilidad en los bordes.

2) Patron polar: La corriente es inyectada a través de electrodos opuestos, y el
voltaje medido a través de pares de electrodos adyacentes. Este patron es usado en
aplicaciones de TIE cerebral [50].

3) Patron pseudo-polar: La corriente es inyectada a través de electrodos casi
opuestos (el anterior electrodo al opuesto), y el voltaje medido a través de pares de

electrodos adyacentes.

Todos estos patrones mencionados requieren realizar al menos & (k - 3) mediciones,
donde £ es el nimero de electrodos. El patron adyacente es el mas utilizado, sin embargo, dado
a su pobre distinguibilidad en el centro, algunos autores sugieren usar “pasos” en la inyeccion
de corriente [39]. Por ejemplo, un paso de 3, quiere decir que se inyecta corriente a través de
los electrodos 1 y 4, luego del 2 y 5, y asi hasta completar el ciclo de adquisicion. En particular,
se sugiere en [51] usar pasos con electrodos separados un angulo mayor a 90° pero menor a
180°(opuesto).

2.3. Hardware de un sistema TIE

El hardware del sistema que permite la adquisicion de sefales y la reconstruccion de un
mapa de impedancias o conductividad estd compuesto principalmente por una fuente de
corriente controlada por voltaje, una unidad de multiplexado, bloques de acondicionamientos

de senales, una unidad de procesamiento y la interfaz de usuario como se ve en la Figura 2.4.

Figura 2.4. Diagrama de funciones del sistema.
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La fuente de corriente controlada por voltaje se encarga de inyectar la corriente hacia
el cuerpo a través de un arreglo de electrodos colocados en un cinturén en el quinto o sexto
espacio intercostal y mediante un sistema de multiplexado se alternan los electrodos de
inyeccion, asi como los electrodos de medicion de voltaje, la secuencia de multiplexado esta
definida por el patron de inyeccion y medicion del sistema. Los voltajes medidos pasan por un
sistema de acondicionamiento de sefiales que se encargara de amplificar, filtrar y digitalizar las
seflales para ser enviadas a la unidad de procesamiento para realizar la reconstruccion de
imagenes y mostrarlas en la interfaz.

Hay consideraciones que tomar en cuenta para el disefio del hardware del equipo como
es la amplitud de la corriente inyectada, pues es un factor importante al tratarse de un equipo
médico. De acuerdo con la norma IEC 60601-1:2005+AMD1:2012+AMD2:2020 [52], la
corriente de fuga continua maxima a la que se puede exponer un tejido vivo es 10 pA, en caso
de una aplicacion cardiaca ademas la corriente maxima alterna maxima es 10 mA RMS (valor
eficaz) para cualquier frecuencia. Asimismo, se debe tomar en cuenta el aislamiento del circuito
con dos medios de proteccion para aislar las partes del dispositivo médico conectadas al
paciente de la fuente de poder externa. Ademas, la norma define una corriente de fuga del
paciente (corriente que circula a través del paciente desde los electrodos hacia tierra) maxima
de 100 pA [53]. En la Tabla 2.2, se observan algunos parametros técnicos de algunos modelos
comerciales de equipos TIE de uso médico para el monitoreo respiratorio.

Tabla 2.2. Requerimientos técnicos de los modelos TIE disponibles en el mercado

Numero  Amplitud Frecuencia Consumo Iméagenes por
Fabricante Modelo de de la de la de segundo

electrodos corriente  corriente  potencia

80 al 90% Configurable
de la (10, 15, 20,
Driger corriente 30, 40, 50)
PulmoVista 80 -130
Medical 16 auxiliar 80 W
500 kHz
[13] maxima
del
paciente
Swisstom 0.7-3.7 40 -270 50
BB? 32 60 W
AG [15] MARMS kHz
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Timpel SA -

1] Enlight 32 - 125 kHz -

Lowenstein -
Medical Elisa 800 32 <3mA - -

[20]

2.3.1. Fuente de corriente

Para la inyeccion de corriente hacia los tejidos se usa una fuente de corriente controlada
por voltaje (VCSS) modelada como se ve en la Figura 2.5 donde g,, es la transconductancia
(relacion entre la corriente de salida y el voltaje de entrada) e idealmente las impedancias de

entrada y de salida Z;, Z, — .

Figura 2.5. Fuente de corriente controlada por voltaje.

Existen distintas topologias para implementar una VCSS, las cuales varian si la carga
es flotante o conectada a tierra. En la Figura 2.6, se observa una VCSS para carga flotante
basada en un amplificador operacional inversor con ganancia en lazo abierto Ap y frecuencia
de ganancia unitaria fr.

Los parametros de esta fuente son:

Zo =R (1+A4p) =Ry + (ApR, || C,), C, = 2R, fr
1

Figura 2.6. VCSS para carga flotante basado en un amplificador inversor.
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En la Figura 2.7, se observa una VCSS para cargas conectadas a tierra, la cual es una
version propuesta por [54] que es capaz de obtener una resistencia de salidar, = oo si R, =

Rs.

Figura 2.7. VCSS para carga a tierra. Adaptado de [54]

I, 1

TRy %

T, = 00

Es importante mencionar que el uso de VCSS con cargas a tierra involucra el uso de
dos fuentes simétricas, es decir, una fuente que inyecte la corriente y otra fuente (con un desfase
de 180°) que la drene como se menciona en [55]. Sin embargo, es necesario que las fuentes
simétricas sean lo mas balanceadas posibles, de otra forma se obtendra un elevado voltaje de
modo comun y se necesitard un electrodo de fuga para la corriente no drenada [56]. Ante esto,
Gaggero [56] propone utilizar un buffer que mida el voltaje a la salida de la fuente de corriente,

lo invierta y lo entregue al electrodo de drenaje de corriente (ver Figura 2.8).

Figura 2.8. Fuente de corriente simétrica utilizando un buffer.
2.3.2. Multiplexores
Los sistemas TIE mayormente que usan sistemas de inyeccion y medicion seriales
constan de dos multiplexores para la inyeccion de corriente y dos demultiplexores para la

medicion del voltaje como se ve en la Figura 2.9. Se debe tomar en cuenta que el tiempo de
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cambio de estado de los switches del sistema de multiplexado debe ser menor al tiempo el

tiempo de medicion.

Y

Yy
i

DEMUX

— = MUX

O
OO0 —-—wm+H

Y

Y

MUX ' ' DEMUX

Y

Figura 2.9. Sistema de adquisicion de sefiales serial mediante multiplexado.

El problema del uso de multiplexores es la resistencia del estado “ON” (Ron) distinta
de cero y la aparicion de capacitancias parasitarias cuya combinacién, sumadas con las
capacitancias parasitarias del cableado, produce un filtro pasa bajos RC [57]. Sin embargo,
dado que el voltaje medido va a ser leido con un buffer, la corriente que pasa por los switches
del sistema de multiplexado sera despreciable, por lo cual el valor de Ron no es un problema,
no obstante, las capacitancias parasitarias si. Los pardmetros importantes para tomar en cuenta
son el tiempo de retardo a la conexion (ton) y desconexion (torr), Ron y la capacitancia del
switch en estado “OFF” (Corr).

Asimismo, un sistema de adquisicion de sefiales paralelo disminuiria el tiempo de
adquisicion, pero aumentaria la cantidad de componentes, pues involucraria que cada par de
electrodos cuente con un sistema de medicion de voltaje y por consecuencia, haria el cableado
mas complejo y el sistema mas caro.

2.3.3. Circuito de medicion de voltaje

El circuito de medicidon de voltaje (ver Figura 2.10) consta de un buffer que lee el
potencial de los electrodos y un amplificador diferencial que mide la diferencia de potencial de
dos electrodos y la amplifica con una ganancia Gq y es filtrado con un filtro pasa altos para
eliminar la presencia de senales DC. La sefal se amplifica nuevamente antes de ser pasada por

un ADC para ajustarla a la escala del convertidor.
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Figura 2.10. Circuito de medicion de voltaje.
Dado que la senal es sinusoidal, es necesario conocer su amplitud y su fase. Esto se

puede realizar mediante un demodulador IQ (ver Figura 2.11).

Figura 2.11. Demodulador 1Q.

El demodulador IQ permite obtener la parte real e imaginaria de la sefial medida; sin
embargo, también se sugiere solamente utilizar la senal real y asi disminuir el efecto provocado
por las capacitancias parasitarias que puedan haber aparecido [58].

2.4. Electrodos

Dado que la reconstruccion de imagenes por TIE presenta una gran sensibilidad al
ruido, se desea que los electrodos tengan una impedancia de contacto despreciable y sean
estables ante perturbaciones como el movimiento.

Los electrodos se pueden clasificar en dos tipos: huimedos y secos. Los himedos utilizan
un gel conductor entre el contacto del electrodo y la superficie del cuerpo de interés, en este
caso, la piel; de manera que se mejore la conduccion de corriente y presente mejor estabilidad,
mientras que los secos no utilizan un gel conductor. Entre los electrodos mas usados en
aplicaciones TIE son los de plata/cloruro de plata (Ag/AgCl), los cuales son de tipo humedo
[59].

Asimismo, se les puede clasificar en activos y pasivos. Los electrodos activos son los
que presentan los componentes electronicos mas cerca a la interfaz electrodo-piel, mientras que
los pasivos son los que tienen los componentes electronicos a una distancia mayor a 5 cm del

electrodo [57]. La ventaja de usar electrodos activos es que se reduce la impedancia de entrada
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del electrodo, asi como las capacitancias parasitarias y reduce la interferencia por cross-talk,
por lo cual no es necesario blindar o apantallar los cables [60].
Un modelo matematico de un electrodo esta definido por el circuito mostrado en la

Figura 2.12.

Figura 2.12. Circuito equivalente del electrodo. Adaptado de [61].

Donde Exc es el potencial de media celda del electrodo, la impedancia conformada por
el resistor Rp y el capacitor Cp representa la impedancia de la interfaz electrodo/electrolito y
Ry es la impedancia de contacto de la interfaz electrodo/piel.

En la Tabla 2.3, se observan valores comunes para Rp,Cp y Rs para dos materiales de
electrodos. De la cual, se observa que el electrodo de plata/cloruro de plata presenta menor
impedancia de contacto.

Tabla 2.3. Valores de resistencia y capacitancia comunes del modelo equivalente para

dos tipos de electrodos con respecto a su area superficial. Tomado de [62].

Electrodo Rp (k2/cm?) Cp (nF/cm?) Rs (©2/cm?)
Ag/AgCl 215.82 18.9 399.7
Acero inoxidable 2130.98 3.45 121.1

2.5. Algoritmos de reconstruccion de imagenes TIE
Para poder reconstruir la imagen del mapa de impedancias, se necesita, primero, un
modelo fisico en el que se obtenga los potenciales del contorno, a partir de una distribucion de
impedancias. Esto se obtiene mediante la solucion al problema directo planteado por las
ecuaciones diferenciales parciales en la seccion 2.2. Para poder resolver estas ecuaciones se
necesitan técnicas numéricas. Entre los métodos mas comunes se tiene:
a) Meétodo de Elementos Finitos (FEM): Presenta buena resolucion, pero
a un alto costo computacional, sin embargo, es uno de los métodos méas usados debido
a que presenta mayor refinamiento en zonas de alta de densidad de corriente como en

los electrodos de inyeccion de corriente [39].
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b) Meétodo de Diferencias Finitas (FDM): Al igual que el FEM, el
dominio se divide en una malla con determinado numero de elementos, pero a
diferencia del FEM, el cual calcula la solucion para todo elemento dentro de esa malla,
el FDM calcula la solucion para cada nodo de esa malla. Por ende, la resolucion sera
menor, pero el costo computacional también [63].

c) Meétodo de Elemento Limite (BEM): Presenta una resolucién menor,
pero un bajo costo computacional, ya que a diferencia del FEM, el cual construye una
solucion para todo el dominio mientras que el BEM construye una solucion solo para
el contorno del dominio, y la soluciéon para un punto dentro del dominio puede ser

calculada a partir de esa solucion [64].

Luego, sigue la reconstruccion de la imagen mediante el problema inverso, el cual
calcula una distribucidon de impedancias, a partir de los potenciales en el contorno. Para esto,
se utiliza el modelo obtenido del problema directo para la minimizacién de la diferencia entre
los potenciales calculados por el modelo y los potenciales medidos y asi obtener la distribucion
de impedancias correcta. Entonces se tiene:

u=F(o)+n (2.5.1)

Donde u es el potencial del contorno, o es la distribucidon de conductividad del medio,
F es el modelo calculado del problema directo y n representa la contribucion del ruido,
asumiendo ruido Gaussiano [57].

Dado que la aplicacion de monitoreo respiratorio usa tdTIE (TIE por diferencia de
tiempo), se necesita establecer potenciales y una distribucion de conductividad de referencia.
De modo que:

AU = U — Upep (2.5.2)

AC = 0 — Opef (2.5.3)

Ademas, se necesita linealizar el modelo F alrededor de u,..r, para esto se necesita

calcular el Jacobiano de F, también llamada matriz de sensibilidad definida como:

SF,(0) (2.5.4)
Jij =

6
O0=0yef

Para todo elemento i, j de la imagen.

Entonces, la ecuacion 2.5.1. se convierte en:
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Au=JAoc+n (2.5.5)
Entonces la distribucion de conductividad puede ser descrita como:

Ac = (JJT) YT Au (2.5.6)

Entre algunos métodos de reconstruccidon de imagenes, se tiene:

a) Meétodo de Gradiente conjugada: Se trata de un método iterativo de
matriz de sensibilidad constante. El método consiste en iterar desde un punto inicial y
se desciende siguiendo la direccién maxima de decrecimiento de una funcidon cuadratica
de minimizacion hasta llegar a un punto cercano a una solucion [65].

b) Meétodo Newton-Raphson: Método iterativo de minimizacion de una
funcién de error definida como la diferencia de los valores calculados por el modelo
directo con los valores medidos. Al tratar de minimizar esta funciéon suponiendo un
valor inicial, se obtiene un segundo valor que se utiliza para hacer una segunda
prediccion y el proceso se repite. Tiene un alto costo computacional y calcula valores
absolutos de conductividad [66]. El método Gauss-Newton una variacion del método
Newton-Raphson que utiliza una simplificaciéon en los términos de las segundas
derivadas utilizadas por el algoritmo para resolver el problema de minimizacion de la
funcion de error.

¢ Back-projection: Método con un costo computacional bajo, el cual
consiste en realizar un cambio de variables para proyectar un dominio circular en uno
rectangular y asi simplificar las ecuaciones que rigen el problema [67].

d) Meétodo Graz para TIE (GREIT): Es un algoritmo de codigo abierto
para reconstruccion mediante TIE de imagenes pulmonares desarrollado por [68], el
cual sigue ciertas especificaciones: (1) Se utiliza un solo anillo de electrodos con patron
de inyeccion y medicion adyacentes, (2) reconstruccion lineal de un mapa de
impedancias 2D basado en un modelo 3D del problema directo, (3) reconstruccion del
mapa de impedancias en una matriz de 32 x 32 pixeles con un dominio modelado como

un pecho de un neonato, un pecho de una persona adulta o un tanque cilindrico.

Dado que la reconstruccion es altamente sensible a las perturbaciones, y dado que el
namero de mediciones es finito y que los instrumentos de medicion presentan incertidumbres,
se propone regularizar el problema para obtener la soluciébn numérica del problema. La
regularizacion consiste en usar informacion conocida sobre la distribucion de conductividad

para poder limitar el nimero de soluciones posibles al problema al introducir una “penalidad”
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en la funcion de error que se quiere minimizar cuyo valor dependera de la informacidon conocida

[47].
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CAPITULO 3: DISENO Y MODELAMIENTO PROPUESTO

3.1. Planteamiento de disefio

En este capitulo, se disefiaran los circuitos de cada uno de los bloques que componen
el sistema de manera con el objetivo de mostrar el disefio del sistema de adquisicion de sefiales
de para el sistema de TIE y siguiendo al diagrama de bloques como se ve en la Figura 3.1. El
diagrama de bloques se basa en el estado del arte de los sistemas de adquisicion de sefiales para
tomoimpedancia descritos en el capitulo 2. Estos bloques incluyen la inyeccion de
corriente(mediante una fuente de corriente controlada por voltaje y la sefial de voltaje de
referencia para esta fuente), el sistema de multiplexado/demultiplexado (para realizar el patron
de medicion a utilizar), el sistema de acondicionamiento de la data medida y el procesamiento

de la sefial para ser transformada en una imagen.

Figura 3.1. Diagrama de bloques del sistema.

Para el disefio del sistema, se ha estudiado algunas caracteristicas de algunos disefios
comerciales mostrados en la tabla 2.2 y el estado del arte en tomoimpedancia para aplicaciones
en pulmones y torax, de lo cual se rescatan algunas caracteristicas importantes como la cantidad
de electrodos a utilizar, la amplitud de la corriente inyectada a través de los electrodos, asi
como su frecuencia, el patron de medicion ideal y, también, la cantidad de imagenes por minuto
que el sistema es capaz de mostrar.

Tras el andlisis de la informacion recopilada en el capitulo 2 y tomando en cuenta la
aplicacion de bajo costo para lo cual se disefia, se define que el disefio propuesto usara 8
electrodos y un electrodo de proteccion (referencia a tierra), un patron adyacente con salto
ajustable con una corriente de 1 mA,, (pico a pico) a 50 kHz y presentard los siguientes
requerimientos:

= Voltaje de alimentacion: 220 VAC

28



= Frecuencia de corriente inyectada: 50 kHz
= Amplitud de corriente inyectada: 1 mAp-p (pico a pico)

= Tasa de refresco de imagenes > 10 iméagenes/s

Asimismo, la fuente de alimentacién DC para los modulos a utilizar debera cumplir con
el estandar internacional IEC-60601-1, el cual establece los requisitos de seguridad eléctrica
para dispositivos para uso médico.

3.2. Diseiio del sistema de adquisicion de sefiales

El sistema de adquisicion de sefiales, el cual se encarga de inyectar y drenar la corriente
a través de los electrodos, se compone de una fuente de corriente controlada por voltaje que
estimulard los tejidos y generard diferencias de potencial en la superficie, por lo cual se necesita
un sistema de lectura de sefiales para medir estos potenciales generados, asi como un sistema
de multiplexado que permita reproducir el patron de inyeccion y medicion deseado. Este bloque

corresponderia al VCCS que aparece en la Figura 3.1.

3.2.1. Disefio de la fuente de corriente controlada por voltaje
Para tener una corriente de inyeccion de 1mA,.,, se debe de tener en cuenta parametros
como la transconductancia y el voltaje de entrada. Por simplicidad de calculo, se usara una
entrada de voltaje de 1 V., (pico a pico), el cual es brindado por el mddulo a utilizar en el
apartado 3.3 para la adquisicion de sefiales. Otros factores importantes para considerar es la
impedancia de salida, la cual, tomando en cuenta la fuente de corriente ideal deber ser lo mas
alta posible. De acuerdo con Holder [55], se considera una impedancia de salida de 1MQ.
Asimismo, dado la importancia de la calidad de la sefial a medir, se recomienda que la fuente
tenga una relacion sefial a ruido (SNR) aproximadamente de 45dB [70].
En resumen, los requisitos para la fuente son:
= Entrada de voltaje: 1 V., (sefial dada por la fuente de voltaje del modulo
ADS5933 mencionado en el apartado 3.3)
» Transconductancia: ImA/V
* Impedancia de salida =~ IMQ
= SNR=45dB

Tomando en cuenta estos requisitos, se realizara un andlisis de los distintos tipos de

fuentes de corrientes mencionadas en el capitulo 2.
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Uno de los disefios mas simples de una fuente de corriente es de un amplificador
operacional en configuracion inversor como se muestra en la Figura 3.2 y que presenta las

siguientes caracteristicas: una transconductancia g,, y una impedancia de salida Z,.

1
=— 3.1
Ao
Zo=R1(1+Ap) =R1|1+—F—
1+
J We of f
1 (3.2)
=R1+
1 ny W
A,RT TV A,RT - w, ofy
Z,=R1+ (A,R1)//C C, = ! = !
o= oR1)//Co, ° = ARl wwy; 20 RL fy (3.3)
Efectos del offset de voltaje del Op-Amp:
%
1, = _ Giiody (3.4)

R1

Figura 3.2. Fuente de corriente basada en una configuracion en inversor.

La ventaja de este circuito es la simplicidad de este, sin embargo, debido a que uno de
los pines conectados a la impedancia de salida tiene como potencial cero, cuando se realice la
medicion del voltaje generado en esta impedancia, tendré un valor alto de modo comun. Asi
como se limita el rango de impedancias que puede ser medido con esta fuente de corriente,
pues el amplificador se saturaria. Otro circuito muy usado como fuente de corriente es la fuente
de corriente Howland o, en este caso, una versiéon mejorada, cuyas caracteristicas se describen

a continuacion.

1 R1 _R3

"W TR A (3-5)

9m

30



Figura 3.3. Fuente de corriente Howland mejorada.

Sin embargo, al utilizar dos amplificadores operacionales (uno de ellos en
configuracion seguidor de voltaje), se desea una opcion con caracteristicas similares, pero con
menor nimero de componentes activos. Otra opcion, es el siguiente circuito propuesto en [54]
mostrada en la Figura 2.7 en el capitulo anterior. El cual solo presenta un amplificador
operacional y tiene las siguientes caracteristicas.

Con las siguientes caracteristicas:

1
9m = —,SLR2 = R3

R1 (3.6)
;- 1
° R1+R2 (R2+R3)(R1+R3-4p)+RI1R3:Ap, R1+R3
R1+ R2+R3 R1R3(R2 + R3(1 + 4p)) R1R3 (3.7)

Efectos del offset de voltaje del Op-Amp:

Voffset
el 3.8
I 38

Efectos del offset de corriente del Op-Amp:
Para hallar los requerimientos de los amplificadores operacionales, se hacen algunos
calculos.
= (Célculo del slew-rate:
V, = Asen(2m - 50000t) V
A= Zeyerpo - 1mA = 5

dv, 4
—2| = A-27-50000 ~ 1.56 —
dt us

%
Slew —rate > 1.56 — (3.9
us

= Calculo del GBP:
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Como gy, =~ R1 = 1k . Ademis f = 50 kHz

Usando la férmula de impedancia de salida de la fuente de corriente de la configuracion

en inversor

Z - = L =1MQ
°T 2mCf 5 1 f B
2w - R1 - fr
fr > 50 Mhz (3.10)
Tabla 3.1. Amplificadores Operacionales.
TSV7921YDT LMH6683 LT1365CN
Fabricante STMicroelectronics Texas Ana.log
Instruments Devices
. . ., De £2.2 hasta | De -15 hasta
Voltaje de alimentacion | De £2.2 hasta £5.5 155 ‘15 Vv
Rechazo de modo
comiin (CMRR) 100 &4 90 dB
Slew-rate 30 940 900 V/us
GBP 50 100 70 MHz
Ganancia de lazo abierto 133 90 dB
(Avp)
Voltaje Offset 50 1000 1500 uv
Corriente Offset 0.001 50 120 nA
Ruido 6.5 12 9 nV/vVHz
Numero de canales 2 3 4 -
Precio $2.64 $3.35 $16.40

Como se trata de una fuente de corriente para impedancias conectadas a tierra, se usa,
como se explicd en el capitulo anterior (ver Figura 2.8), un buffer de voltaje y un inversor con
ganancia unitaria para medir el voltaje a la salida de la fuente de corriente de forma que el
circuito inversor actu¢ como una fuente de corriente desfasada 180° de la primera y asi
disminuir el voltaje de modo comun en la medicion asi como dividir a la mitad el voltaje que
tenia a la salida originalmente el amplificador operacional.

Enla tabla 3.1., se muestran algunas alternativas para el amplificador operacional a usar
para la fuente de corriente. Tomando en cuenta caracteristicas como la ganancia de lazo abierto
alta, bajo nivel de ruido, bajos voltaje y corriente offset, la mejor opcion de las presentadas es
el TSV7921YDT.

Usando el TSV792IYDT de la Tabla 3.1, se obtiene las siguientes caracteristicas con
los siguientes datos:

R1 = 1kQ,R2 = R3 = 10kQ
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1mA

m == 2o = 1493.68° MQ (3.11)
I, =1mA +5.41pA (3.12)
SNR = 45.34 dB (3.13)

Como se ve en las ecuaciones 3.11, 3.12 y 3.13 el disefio cumple de forma tedrica con
los requisitos. El circuito completo seria el mostrado en la Figura 3.4. Las simulaciones y la

respuesta del sistema se mostraran en el capitulo 4.

Figura 3.4. Fuente de corriente a implementar.

3.2.2. Diseiio del sistema de multiplexado

El sistema de multiplexado consiste en dos demultiplexores que se encargan de la
inyeccion y drenado de la corriente para la estimulacion, y dos multiplexores que se usaran
para la lectura de potencial entre dos electrodos, como se ve en la Figura 3.5.

Para la eleccion de los componentes, se hacen algunos calculos:

t; = =100
Mmagen 10 imagenes/s ms

Suponiendo un tiempo de ejecucion del algoritmo de 50 ms (esto incluye la lectura y
envio de datos y la reconstruccion de la imagen)

(timagen - tcodigo) . 50 ms

N° muestras 40 1.25ms

Umuestra =
Usando un factor de diseno de 1.25

tmuestra = ton + topr = 1ms

En la Tabla 3.2, se muestran algunos multiplexores comerciales y sus caracteristicas.
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Figura 3.5. Cableado del sistema de multiplexado.

Tabla 3.2. Multiplexores/demultiplexores

ADG5408 MC74LVX4051 MUX508
Fabricante Ana‘log Onsemi -
Devices Instruments
Tecnologia CMOS CMOS CMOS
Voltaje de De +9 hasta De +5 hasta
alimenjtaci(')n +22 " +18 v
toN 140 23 88 ns
toFF 133 23 63 ns
Rron» 13.5 26 125 Q
Cs(off) 15 10 7.5 pF
Cp(ofp) 102 10 9.4 pF
Precio $2.41 $0.85 $2.82

Se elige el MC74LVX4051 de Onsemi por tener mejor relacion de bajas capacitancias

parasitarias y bajo precio.

3.3. Diseio del sistema de acondicionamiento de senales

Para la etapa de medicion de sefales, se usard un amplificador de instrumentacion. En
la Tabla 3.3, se muestran algunos. El requerimiento de este sistema de medicion es de un
CMRR de 100 dB y un slew-rate mayor a 1.56 V/us. Se elige el INA128 por tener un menor

tiempo de establecimiento (ver Tabla 3.3).
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Para la etapa de acondicionamiento de sefiales, debido a la frecuencia de la corriente
usada, se penso inicialmente usar un FPGA para digitalizar la sefial y realizar internamente la
demodulacion de los datos; sin embargo, debido a su alto costo, se descartd. También, se penso
en usar un médulo True-RMS, como una alternativa para la demodulacion, pero de esta manera,
no se podria separar las componentes complejas de la sefial, las cuales, debido a la aparicion
de capacitancias parasitarias afectan la visualizacion de los datos en la reconstruccion de
imagenes. Por ello, se decidi6 usar el médulo de impedancias AD5933 de Analog Devices, el
cual cuenta en su circuito interno con mddulos de digitalizacion y demodulacion, asi como un
modulo de comunicacion 12C para la conexion con un microcontrolador o procesador (ver
Figura 3.6). Asimismo, se usard un condensador de 22uF en serie con la resistencia R1 para
asi poder eliminar la componente continua de la sefial producida en la sefial generada por el
modulo para el estimulo, segun la hoja de datos de este.

Tabla 3.3. Amplificadores de instrumentacion

INA128/
INAS2S ADS8221
Fabricante Texas Instruments Analog Devices
Voltaje de alimentacion De +2.25 hasta +18 | De +2.3 hasta +18 \Y
Rechazo de modo comun 125 100 B
(CMRR) (G=100) (G=100)
Slew-rate 4 2.5 V/us
Resistencia de entrada 104 2 10%12 MQ || pF
Ancho de banda 200 100 KHz
(-3 db) (G=100) (G=100)
Tiempo de establecimiento G =91 00) G zl(i 00) us
Precio $10.096 -

Figura 3.6. Diagrama de bloques del médulo AD5933.
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De la Figura 3.6. Se observa que en la entrada VIN se tiene un amplificador operacional
en modo inversor con la resistencia RFB; el voltaje VDD/2 que se tiene ahi es para ajustar el

rango para el ADC ya que este es unipolar, este dato se usara para las ecuaciones posteriores.
. . _ VDD . .
Dada esta configuracion, se tiene que VIN = - Esto evita que se pueda conectar la salida

del amplificador de instrumentacion a este pin. Ante eso se coloca la resistencia R como se ve

en la Figura 3.7.

Figura 3.7. Conexion del amplificador de instrumentacioén con el médulo AD5933.

Se tiene las siguientes ecuaciones:

Vx = Vimedido - GAINinser + Vrer (3.14)
Vo= —v RFB (1 RFB) VDD (3.15)
N e B2\ —2 '

Sea RFB = R = 1kQ
VOUT = —Vy + VDD (3.16)
Vo = —Vmeaido * GAINjnser — Vrgr + VDD (3.17)
De la ecuacion 3.17, se obtiene que el voltaje de referencia para el amplificador de

instrumentacion debe ser igual a VDD/2 para que se cumpla el ajuste mencionado para el ADC

interno del moédulo AD5933.

L _vbp (3.18)
ref — 2

VDD 3.19

Vo = —Viedido - GAINpger + T ( )

Asimismo, para ajustar los parametros del AD5933 para obtener una sefial VOUT de 1kHz 1
V,-p se debe ajustar algunos registros del modulo. Para ajustar la frecuencia a 50 kHz y teniendo
en cuenta que el reloj interno del moédulo tiene una frecuencia de 16.776 MHz, se debe usar la

siguiente formula:
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50 kHz (3-20)

. . . . _ 27 —
Frecuencia de inicio = (16.776 MHZ) X 27 =0 X 186474

4

Por lo tanto, se debe escribir el valor 0x18 al registro 0x82, el valor 0x6A al registro 0x74 y el

valor 0x02 al registro 0x84.

De acuerdo con la hoja de datos, el registro 0x80 estd compuesto por los bits del D15 al DS.
De los cuales, del D15 al D12 sirven para ajustar las funciones relacionadas a la frecuencia. Si
se quiere que la frecuencia de 50 KHz sea la inica que se utilice, se debe escribir el valor 0x4
en estos bits. E1 bit D11 no se usa. Los bits D10 y D9 sirven para ajustar la amplitud del voltaje
de salida, para una salida de 1 V p-p se requiere escribir 1 en ambos bits. El bit 8 sirve para
ajustar la ganancia a la entrada del ADC, una ganancia de 5 (bit en 0) o una ganancia de 1 (bit

en 1). Por lo tanto, al registro 0x80 se le debe escribir el valor 0x47.
3.4. Modelamiento de los sistemas fisicos

3.4.1. Modelamiento de los electrodos

Los electrodos se modelan para simular el efecto real producido en las mediciones
debido a la impedancia de estos. El modelo consiste, como se menciond en el capitulo anterior
en la seccion 2.4, en un arreglo en paralelo de una resistencia Rp y una capacitancia Cp, en
serie con una resistencia Rs (ver Figura 2.12).

Segtn la Tabla 2.3., los valores tipicos para un electrodo Ag/AgCl de 2.6 cm de
didmetro son:

Rp = 1145kQ, Rg = 2.12kQ, Cp = 95.57 nF

Dada la frecuencia de aplicacion, la impedancia equivalente del electrodo se ve afectada
en un mayor porcentaje por la resistencia de la interfaz electrodo-piel Rs, cuyo valor depende
y puede disminuir o aumentar de acuerdo con el gel conductor usado para el contacto y al

tiempo de duracion del contacto después de haber aplicado el gel.

3.4.2. Modelamiento del sistema respiratorio

Para la realizacion de las pruebas del sistema descrito, se precisa de un fantoma
eléctrico en el cual se ejecutara el patron de inyeccion y medicion mencionados anteriormente
y asi obtener informacion relevante sobre el funcionamiento del sistema y de la efectividad de
la reconstruccion del mapa de impedancias.

En la presente tesis, se presentard dos arreglos para la ejecucion de las pruebas y
simulaciones. El primero es un arreglo Cardiff de impedancias, como se muestra en la Figura
3.8, debido a su facilidad de producir cambios de conductividad en una zona focalizada y esto

se logra colocando impedancias en paralelo [25]. De acuerdo con [69], para aumentar la
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conductividad de una zona en un factor m. Se utiliza un factor de escalamiento a los valores
de resistencia usadas en esa zona, la resistencia del interior cambia a R’ y la de la periferia
cambia a R’’. Asimismo, también puede cambiarse la permitividad de la zona de modo que la
corriente reactiva sea un factor n veces la corriente activa. De la misma forma se utiliza un
factor de escalamiento de modo que se agregan capacitores C en paralelo a las resistencias del
interior y capacitores C’ en paralelo a las resistencias de la periferia. El fantoma Cardiff usado
utilizard resistencias de 100 Q y un factor m = 2. Se us6 este factor, debido a que el valor de
R’ no cambia y solo se tiene que variar el valor de R"”. Se eligio el valor de la resistencia R
como un promedio del arreglo resistivo del modelo generado por el software EIDORS

explicado parrafos abajo.

R (m+ 1R
RI= ’RII=
m—1 m-—1

R'=100Q,R" =300Q

= i C' = 2n 1
“orR' Y ToRGrn) S
(a) (b) (©)

Figura 3.8. (a) Arreglo Cardiff de resistores, (b) cambios de resistividad y (c)

permitividad en una zona.
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De esta forma, se cambiaron los valores de algunas zonas del arreglo de manera que la
distribucién de conductividad se asemeje a la forma de los pulmones. Esto se hizo aplicando el
factor de escalamiento m antes mencionado.

Asimismo, para simular cambios de conductividad debido a la respiracion, en algunas
zonas se coloca resistencias en paralelo en esas zonas. Las simulaciones se mostraran en el
siguiente capitulo.

De la misma forma, el segundo arreglo se realiz6 mediante el software EIDORS en
Matlab, el cual permite crear la geometria deseada, la distribucion de los electrodos y la
conductividad de cada zona asignada.

Se asigno una geometria similar a la de un térax adulto masculino, una configuracion
de 8 electrodos separados simétricamente y se dividio la geometria en tres zonas: pulmon
derecho, pulmon izquierdo y zona no pulmonar (ver Figura 3.9). Para asignar la conductividad
de las zonas pulmonares, se siguio los datos tomados en [71] de un pulmoén en inspiracion para
una frecuencia de 50 kHz y para la conductividad en espiracion se siguié un modelo de cambio
de conductividad datos tomados de [72]. Por lo cual, se tiene las siguientes conductividades:

Oputmén en inspiracion = 0.08 (1+0.14j) S/m
Opulmén en espiracién — 0.092 (1 + 0.14)) S/m

Otorso = 0.25/m

Figura 3.9. Representacion de la geometria del fantoma recreado.
El programa a partir de esta informacidon genera un arreglo de impedancias, el cual
puede ser implementado en el software SPICE para su simulacion.
Ademas, de este modo se puede simular casos en los que haya problemas con los
tejidos, los cuales afectan la conductividad de estos, tales como los tejidos cancerosos. Segiin
[73], la conductividad de los tejidos aumenta cuando se trata de tejidos cancerosos, un 34.8%

y un 31.4% en el pulmon izquierdo y derecho respectivamente.
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3.5. Diseiio de software y programacion de algoritmos

El proceso de reconstruccion de imagenes se ve reflejado en el diagrama de flujo en la
Figura 3.10 y se realizara en el entorno del software libre especializado EIDORS en MATLAB.
La reconstruccion de la imagen consiste en obtener dos arreglos. Un arreglo contiene las
muestras en un instante t; y el otro, en el instante t>. La imagen resultante es el cambio de
conductividad entre esos dos instantes, por ejemplo, en la respiracion. Por lo cual ese instante
t1, debe ser tomado como referencia como lo es en la maxima inspiracidon o espiracion, lo cual
se traduce como el maximo o minimo cambio de impedancia. Por ello, cuando se encuentre un

nuevo maximo o minimo, la referencia se actualiza.

Figura 3.10. Diagrama de flujo de la reconstruccion de imagenes.

En la Tabla 3.4, se muestran los valores que deben aplicarse a las entradas A, By C de
los multiplexores para ejecutar un patron adyacente de salto 1. En la columna E, se muestra el
electrodo conectado. Se debe recordar que MUX1 y 2 se encargan de la inyeccion de corriente
y MUX 3y 4, de la lectura de voltaje (ver Figura 3.11), lo cual da un total de 40 muestras por

instante.
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Figura 3.11. Cableado del sistema de multiplexado.

Tabla 3.4. Patrén adyacente con salto 1

MUX1 MUX2 MUX3 MUX4
CBA CBA CBA E CBA E
1 000 001 010 2 011 3
011 3 100 4
100 4 101 5
101 5 110 6
110 6 111 7
2 001 010 011 3 100 4
100 4 101 5
101 5 110 6
110 6 111 7
111 7 000 0
8 111 000 001 1 010 2
010 2 011 3
011 3 100 4
100 4 101 5
101 5 110 6
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CAPITULO 4: PRUEBAS Y RESULTADOS

4.1. Pruebas funcionales del sistema de adquisicion, acondicionamiento de sefiales
y software

En esta seccion se verificara el funcionamiento del sistema de adquisicion, el cual se
conforma por la fuente de corriente y el sistema de multiplexado, asi como el sistema de
acondicionamiento, amplificacion y lectura de voltaje. Para analizar las caracteristicas de las
partes del sistema, se realiz6 una simulacion en el software SPICE Proteus, en el cual también
se implemento el fantoma Cardiff para un analisis de problemas comunes en la reconstruccion
de las imagenes como lo es un electrodo colocado indebidamente o con una alta impedancia de
contacto. Asimismo, se realizo una simulacion del sistema en MATLAB Simulink tomando en
cuenta los valores de las hojas de datos de los componentes que forman parte del sistema y del
algoritmo usado por el modulo AD5933 para obtener las partes reales e imaginarias de la senal.

4.1.2. Sistema de inyeccion de corriente.

Enla Figura 4.1, se muestra el circuito de corriente implementado en el software SPICE

con las caracteristicas del amplificador operacional. Se usé una fuente de voltaje de 1

Vp-p, €l cual es proporcionado por el moédulo AD5933. Los calculos para los valores de

los componentes se realizaron en la seccion 3.2.1 del capitulo anterior.

Figura 4.1. Fuente de corriente implementada.
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En la Figura 4.2, se muestra la corriente medida, se observa que se tiene una seial de
corriente de 1.5pA DC 0.993mA,.p, obteniendo asi con el amplificador que reemplaza al
seleccionado, un SNR de 43.1 dB.

loue = 0.993 mApp + 1.5u4 DC
Para calcular el SNR, se usara la sefal ideal de I,,¢ jgeqr = 1mApPDP

SNR... = 101 Potencia de la sefial
Ac— 8 Potencia del ruido
1mA\?
(*7°)
(0.993mA - 1mA)2
2

SNR,; = 43.1dB

SNRAC =10 log

El SNR mostrado es alto y se aproxima al deseado (45 dB).

Figura 4.2. Grafica de corriente de salida.

4.2.3. Multiplexado y acondicionamiento de seiales

Tanto en el software SPICE y en MATLAB, se usa la 16gica mencionada en el capitulo
anterior para ejecutar el patrén de inyeccion de corriente y medicion de voltaje deseado. En La
Figura 4.3, se muestran los bloques usados en Simulink para ejecutar el patron. El bloque
pattern es el encargado de ejecutar la logica, el bloque térax _mesh es un arreglo resistivo
formado por resistencias de valor variable, las cuales se ajustan para crear el arreglo dada una
conductividad de los tejidos; y por ultimo, el bloque mesh, es el encargado de dar el valor a

estas resistencias variables.
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Figura 4.3. Sistema de multiplexado para ejecucion de patron.

Para acondicionar el voltaje de entrada del modulo AD5933, se realiza una lectura de
diferencias de potencial usando un amplificador de instrumentacion con una ganancia de 100,
para que el error producido por el demodulador no sea comparable con la sefial deseada, ademas
de disminuir el error producido por la digitalizacion en la lectura de la sefial por el controlador.
Dado que, en el software de simulacion SPICE, no se cuenta con el componente AD5933, el
cual se encarga de digitalizar, filtrar y demodular la sefial, se simuld su comportamiento usando
un bloque de demodulacion 1Q analdgico conformado por un mixer y un filtro pasabajos para
obtener la componente DC de la multiplicacion y un amplificador para obtener la amplitud de
la sefial de voltaje medida.

En el software MATLAB, la implementacion del sistema de acondicionamiento de
seflales se realiza de igual manera, mediante el amplificador de instrumentacién con las
caracteristicas mencionadas en la hoja de datos del amplificador INA128, y a su vez con un
bloque que toma 1024 muestras de la sefial de entrada y realiza una transformada rapida de
Fourier discreta (FFT), tal como se describe en la hoja de datos del médulo AD5933. La funcioén
espera que se tomen las 1024 muestras y ejecuta la FFT para obtener la amplitud y la fase de

la sefial de entrada. La frecuencia de muestreo es de 1 MHz (segun hoja de datos).

Figura 4.4. Bloque Funcion para la FFT y obtener la amplitud y la fase de la senal de

entrada.
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Se realizd una prueba del funcionamiento con una sefial de entrada de 50kHz, 2 V de
amplitud y una fase de 30°. En la Figura 4.5, se observan los valores obtenidos por la funcion,
lo cual comprueba su funcionamiento correcto. Mientras el sistema espera que se tomen las

1024 muestran, la amplitud y la fase tomarén el valor medido anteriormente o en su defecto, el

valor de 0.

Figura 4.5. Amplitud y fase de sefial de prueba.
En la Figura 4.6, se muestra como el bloque FFT determina la amplitud (linea azul) de
las sefales (linea amarilla) cuando el patron de inyeccion y lectura esté siendo ejecutado. Como

se menciond anteriormente, la amplitud aparece desfasada ya que se calcula con 1024 muestras.

Figura 4.6. Amplitud de sefial medida en amplificador de instrumentacién calculada

por bloque FFT.
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4.1. Resultados del modelamiento y simulacion

En esta seccidon se comentara sobre la simulacion de los fantomas simulados, asimismo
se presentaran distintos escenarios para evaluar casos como un pulmon enfermo. En ambos
casos, se muestra con un delineado la zona de interés. Se conecta la fuente de voltaje como
referencia para la fuente de corriente y se conecta un terminal de la fuente (corriente inyectada)
al MUXI1 y el otro terminal (corriente drenada) al MUX2, asimismo se conectan los terminales
del amplificador de instrumentacion y la salida de este al, demodulador cuya salida sera leida

por el controlador. Esta configuracion se ve en la Figura 4.7.

Figura 4.7. Esquematico para los ensayos.

4.1.1. Ensayo con pulmon sin complicaciones

Con la configuracion antes mencionada, se realizé un ensayo de prueba sin contar el
efecto de los electrodos para obtener la reconstruccion de la imagen sin considerar los errores
producidos por la impedancia de los electrodos; la reconstruccion mencionada se muestra en
la Figura 4.8. Para la reconstruccion, dado que es una reconstruccion diferencial, es decir se
visualiza el cambio de impedancia, se tomd datos en dos momentos, uno con el fantoma
simulando el momento intermedio de una respiracion suave y otro momento en el que se ha
espirado un poco el aire. Se observa la reconstruccion de conductividad presenta dos zonas

resaltantes que son la representacion de la conductividad del pulmon en esa zona.
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Figura 4.8. Reconstruccion del fantoma Cardiff en una espiracion.

Asimismo, se hizo una reconstruccion del fantoma producido con el software EIDORS
sin tomar en cuenta del uso de electrodos para validar la eficacia del disefio de adquisicion de
sefiales. Para ello, de igual forma que en el caso anterior, se tom6 datos en el momento
intermedio de una respiracion normal y luego en una inspiracion. En la Figura 4.9.a, se ve la
imagen reconstruida directamente del modelo en MATLAB y en la Figura 4.9.b., se ve la
imagen reconstruida con la data del sistema de adquisicion de sefiales disefiado. Comparando
las sefiales obtenidas por el modelo y por la data adquirida mediante el sistema disefiado, se

observa que existe la data adquirida presenta una desviacion promedio del 3.5% del valor real.

(a) (b)
Figura 4.9. Reconstruccion del fantoma modelado en EIDORS. (a) Fantoma
reconstruido directamente del modelo, (b) Fantoma reconstruido con la data adquirida.
En apartados siguientes, se analizard el sistema con los electrodos simulados y
situaciones importantes que afectarian la calidad de la imagen.
4.1.2. Ensayo con pulmén con complicaciones
Se realiz6 el mismo ensayo con la configuracion anterior, pero en un fantoma con una

disconformidad que hace que el aire no ingrese correctamente (caracteristica comun en
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pacientes con SDRA [34]) y por eso, la reconstruccion en la Figura 4.10 se ve como una zona
con alta conductividad en donde ocurre la disconformidad, ya que el ingreso de aire representa
una mayor impedancia en esa zona, la falta de este representa una impedancia menor en
comparacion con las zonas en las que si ingresa el aire normalmente, por ello se tiene una

conductividad mayor.

Figura 4.10. Reconstruccion del fantoma con irregularidad.

4.3. Resultados de funcionamiento del sistema de tomografia con fantoma eléctrico

Se realizaron pruebas en las que se tomd en cuenta los electrodos. Se usé la misma
configuracion que de la Figura 4.7, pero se coloco el modelo del electrodo en las conexiones
del fantoma y se midieron la parte real de las sefiales de voltaje entre los multiplexores. En las
siguientes figuras se muestran las reconstrucciones obtenidas: En la Figura 4.11, se observa la
reconstruccion del primer fantoma mencionado anteriormente con el uso de electrodos y se
aprecia que no se observa un cambio significativo en la data reconstruida sin tomar en cuenta
los electrodos. En la Figura 4.12a, se observa una reconstruccion en el que el electrodo 1 se
toma como una alta impedancia (mala conexion del electrodo con la piel). En la Figura 4.9b.
se muestra la reconstruccion cuando uno de los valores es leido incorrectamente y como se

aprecia en ambos casos, las imagenes reconstruidas son irreconocibles.
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(a) (b)
Figura 4.11. Gréfica del fantoma reconstruido con los electrodos:

(a) medido en SPICE, (b) medido en MATLAB Simulink

(a) (b)
Figura 4.12. Fantoma reconstruido con errores. (a) Reconstruccion con un electrodo
mal conectado, (b) reconstruccion con una mala lectura de datos.

Asimismo, como se menciono en el Capitulo 1 y 2, la data de relevancia son los cambios
de conductividad o impedancia que ocurren en la zona de interés. Para analizar estos cambios,
se hizo una curva de respiracion basada en los datos de conductividad mencionados en el
Capitulo 3. La curva azul en la Figura 4.13. representa el periodo respiratorio simulado, el cual
consiste en ciclos de inspiracion y espiracion, y la curva naranja es la curva creada con los
datos creados con la suma de los valores absolutos de las conductividades complejas de los
pixeles de la imagen creada por el algoritmo y siguiendo el diagrama de flujo mencionado en

el capitulo anterior.
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Figura 4.13. Curva de cambio de conductividad. Curva esperada (en azul), curva

obtenida (en naranja)

4.4. Costos del proyecto

El sistema de adquisicion (sin contar la computadora personal en el que se procesan los
datos) cuesta aproximadamente $59 (como se ve en la Tabla 4.1) y el costo total del proyecto
seria de $3558.85, tomando en cuenta un costo por honorarios de $12.5 (S/. 50) por hora. Cabe
mencionar que, para realizar una estimacion mas correcta para comparar con modelos

comerciales, se necesita tomar en cuenta los monitores, el CPU, el costo de produccion.

Tabla 4.1. Costos del proyecto

Cantidad Nombre Precio unitario Precio
1 Fuente de alimentacion $31.00 $31.00
220VAC/3.3VDC
IEC-60601-1
4 Multiplexor $0.85 $3.4
MC74LVX4051
1 Amp. instr. AD8221 $4.21 $4.21
2 Op-Amp $2.64 $5.28
TSV7921YDT
1 Modulo AD5933 $13.75 $13.75
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ATmega256 $7.49 $7.49
Cable de electrodos - $28
Electrodos de Ag/AgCl - $1.6
Resistores y $0.25
Capacitores del VCCS
Honorarios $3500

Total

$3591.78
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Conclusiones

El prototipo de dispositivo médico basado en modelamiento matematico y
simulacion por computadora para tomoimpedancimetria eléctrica disefiado
en la presente tesis permite realizar un analisis funcional de la actividad
respiratoria y del estado de los pulmones, basdndose en la variacion de
volumen de aire en el proceso respiratorio y en los cambios en las
propiedades elasticas del tejido pulmonar como se demuestra en las Figuras
4.11 y 4.13, a partir de sefiales a través de multielectrodos simulados, tanto
para las sefales de estimulacion como para las sefiales de retorno, sistema
mostrado en la Figura 4.3 y Figura 4.7.

Estos resultados indican que es posible identificar patologias como lo es el
sindrome de dificultad respiratoria aguda (SDRA) como se demuestra en la
Figura 4.10., en la cual se observa visualmente la grafica reconstruida de un
pulmoén con una conductividad distinta al otro, debido a la diferencia de
volumen de aire producida por este sindrome.

Segtin los resultados obtenidos, se concluye que el disefio propuesto permite
una reconstruccion distinguible de los mapas de conductividad de los
fantomas realizados, por lo cual puede ser usado para detectar problemas
respiratorios como en el caso de pacientes de SDRA. En particular, es
posible reconstruir los cambios de volumen en los pulmones, tal como se
muestra en la Figura 4.13 y poder analizar seglin estos, alguna complicacion
en la respiracion de los pacientes.

Se concluye, debido a las pruebas realizadas, que la robustez del sistema de
adquisicion tanto como factores fisicos como una buena fijacion de los
electrodos y el uso de gel conductor para reducir la impedancia de contacto,
resultan fundamentales para la reconstruccion de la zona de interés y que
dichos factores deben ser tomados en cuenta por los centros médicos que
utilicen esta herramienta de diagndstico. En dichas pruebas, se llevo a cabo
la verificacion de la sensibilidad del sistema ante fallos tales como una
colocacidn incorrecta de los electrodos o errores en la adquisicion de datos
y se observd en las Figuras 4.11 y 4.12 que la imagen reconstruida es
ininteligible.

El disefo realizado demostrd, como se muestra en la Tabla 4.1, tener un bajo
costo en comparacion con otros modelos presentes en el mercado, por lo cual
es una solucion asequible que puede ser adoptada por centros de salud de
bajos recursos.
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Recomendaciones

Para realizar las simulaciones, se recomienda tomar en cuenta que la alta
frecuencia de las sefales usadas (50 kHz) requerird un alto poder
computacional, de ser necesario, se deberd disminuir la frecuencia de estas
para realizar las simulaciones, sin embargo, se deberd ajustar los
componentes para que este cambio no afecte los valores obtenidos por las
pruebas.

Se recomienda realizar mas investigaciones sobre mejores fantomas (con
mayor susceptibilidad a los cambios de impedancia y que tomen en cuenta
cambios en la reactancia de los tejidos) para la validacion de los sistemas de
adquisicion de equipos TIE, asi como sobre los algoritmos de reconstruccion
de imagenes.

Dado que las simulaciones se han realizado usando fantomas eléctricos, se
recomienda ajustar pertinentemente la magnitud de la amplificacion de la
sefial variando la resistencia Rg del amplificador de instrumentacién cuando
se realicen pruebas en tejidos reales en futuras investigaciones.

Se recomienda realizar investigaciones en dispositivos portatiles para la
visualizacion de las iméagenes reconstruidas como lo son los dispositivos
celulares. De esa forma, poder realizar un monitoreo desde casa y mandar
una alerta cuando se detecte una de estas anomalias respiratorias.
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Anexos

Anexo 01. Codigo para control de multiplexores en el controlador

//declaracion de pines para los muxes
[0 5105 ——

int sO_mux1 =22; //C

int s1_ mux1 =23;//B

int s2 mux1 =24; //A

J2e s 105, & —

int sO_mux2 = 25;

int s1_mux2 = 26;

int s2 mux2 =27;

int s0_mux3 = 28;
int sl _mux3 =29;
int s2_mux3 = 30;
//mMux4--------------
int s0_mux4 =31;
int sl _mux4 =32;
int s2_mux4 = 33;

double val;
void SelectMux(int MUX num , int Num) {
//MUX_num: nimero de 1 a 4; mux 1 y 2 se encargan de la corriente, mux 3 y 4 del voltaje
//Num: nimero de 0 a 7
if (Num > 7) {
Num = Num - §;
}
int s0 =s0_mux1 + (MUX num - 1) * 3;
int sl =sl_muxl + (MUX num - 1) * 3;
int s2 =52 muxl + (MUX num - 1) * 3;
if (Num == 0) {
digitalWrite(s0, LOW);
digitalWrite(s1, LOW);
digitalWrite(s2, LOW);
H
if (Num == 1) {
digitalWrite(s0, LOW);
digitalWrite(s1, LOW);
digitalWrite(s2, HIGH);

J

if (Num == 2) {
digitalWrite(s0, LOW);
digitalWrite(s1, HIGH);
digitalWrite(s2, LOW);

H

if (Num == 3) {
digitalWrite(s0, LOW);
digitalWrite(s1, HIGH);
digitalWrite(s2, HIGH);

J

if (Num == 4) {
digitalWrite(s0, HIGH);
digitalWrite(s1, LOW);
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digitalWrite(s2, LOW);

}

if (Num == 5) {
digitalWrite(s0, HIGH);
digitalWrite(s1, LOW);
digitalWrite(s2, HIGH);

i

if (Num == 6) {
digitalWrite(s0, HIGH);
digitalWrite(s1, HIGH);
digitalWrite(s2, LOW);

}

if Num == 7) {
digitalWrite(s0, HIGH);
digitalWrite(s1, HIGH);
digitalWrite(s2, HIGH);

}

h
void setup() {

pinMode(sO0_mux1, OUTPUT);
pinMode(s1 _mux1, OUTPUT);
pinMode(s2_ mux1, OUTPUT);
pinMode(s0_mux2, OUTPUT);
pinMode(s1 mux2, OUTPUT);
pinMode(s2_mux2, OUTPUT);
pinMode(s0_mux3, OUTPUT);
pinMode(s1 _mux3, OUTPUT);
pinMode(s2_mux3, OUTPUT);
pinMode(s0_mux4, OUTPUT);
pinMode(s1_mux4, OUTPUT);
pinMode(s2_ mux4, OUTPUT);

Serial.begin(9600);
Serial.println("Iniciando ... ");
delay(100);
b
void loop(){
for (intk=0; k <7; k++) {
SelectMux(1, k); /mux1 electrodo 0
SelectMux(2, k + 1); //mux1 electrodo 1
for(inti=k+2;i<k+7;i++) {
SelectMux(3, 1); /mux1 electrodo i
SelectMux(4, i + 1); //mux1 electrodo i+1
delay(100);
val = analogRead(A0);
Serial.println(val*4.9/20);

}
b
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Anexo 02. Codigo para obtener los arreglos resistivos dada una conductividad

%Se carga el modelo de EIDORS

model = shape_ library('get', 'adult male'); % Obtain the predefined thorax model
fmdl = mk_library model('adult male 16el lungs');

%Se obtienen las formas del modelo

thorax = shape_library('get’', "adult_male', 'boundary');

rlung = shape_library('get','adult male', 'right_lung');

1lung = shape_library('get’', 'adult_male','left_lung');

shape = { 1, % altura
{thorax, rlung, llung}, % contornos
[4,50], % perform smoothing with 50 points
0.04}; % maxh = tamano maximo para los elementos del
arreglo
elec_pos = [ 8, % numero de electrones
1, % espaciados equidistantemente
0.5]"; % un solo plano z
elec_shape = [0.05, % radio
0, % electrodo circular
0.01 1'; % maxh

fmdl = ng_mk_extruded_model(shape, elec_pos, elec_shape);
img=mk_image(fmdl,1);

img.elem_data(fmdl.mat_idx{1})=0.2; % torax
img.elem_data(fmdl.mat_idx{2})=0.08*complex(1,0.14);; % pulmén derecho
img.elem_data(fmdl.mat_idx{3})=0.08*complex(1,0.14);; % pulmén izquierdo
%k = img.elem_data(fmdl.mat_idx{1});

% Se crea el arreglo de impedancias
ltspice_mesh_008C= eit_spice_array(img); %funcidén editada para que genere un array
en lugar de un archivo txt

R = zeros(28,1); % Matriz donde se guardan los valores resistivos
C = zeros(28,1); % Matriz donde se guardan los valores capacitivos
topo = strings(28,1); % Matriz donde se indica si la capacitancia va en paralelo o
en serie
freq = 50000; % frecuencia de trabajo
for i=1:length(ltspice_mesh_008C)
[r,c,t] = calc_RLC(1ltspice _mesh 008C(i),freq);

R(1) = r;
C(i) = c;
topo(i) = t;

end
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Anexo 03. Codigo para el patron de inyeccion y medicion en MATLAB Simulink

function [s_muxl, s mux2, s _mux3, s _mux4] = pattern()

persistent 1i;

if isempty(i)
i=1;

end

%[a,b,c,d]

% a,b = multiplexores donde se inyectara corriente

% c,d = multiplexores donde se medira voltaje

v = {[1,2,3,4],[1,2,4,5],[1,2,5,6],[1,2,6,7],[1,2,7,8],
[2,3,4,5],[2,3,5,6],[2,3,6,7],[2,3,7,8],[2,3,8,1], ...
[3,4,1,2]1,[3,4,5,61,[3,4,6,71,[3,4,7,81,[3,4,8,11,...
[4,5,1,2],[4,5,2,3],[4,5,6,7],[4,5,7,8],[4,5,8,1],...
[5,6,1,2]1,[5,6,2,31,[5,6,3,4],[5,6,7,8],[5,6,8,1],...
[6,7,1,2],[6,7,2,3],[6,7,3,4],[6,7,4,5],[6,7,8,1], ...
[7,8,1,21,[(7,8,2,31,[7,8,3,41,[7,8,4,51,[7,8,5,61, ...
[8,1,2,31,[8,1,3,4]1,[8,1,4,5],[8,1,5,61,[8,1,6,71};

if (i > length(V))
i=1;

end

P = V{i};

s_muxl = P(1);

s_mux2 = P(2);

s_mux3 = P(3);

s_mux4 = P(4);

i=14+1;
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Anexo 04. Codigo para el bloque FFT para la obtencion de la amplitud y la fase

function [amplitude, phase] = fft(input)
persistent buffer;
persistent index;
persistent amplitude_v_ant;
persistent phase_v_ant;

factor = 1.070064967516242; %factor para la amplitud
buffer_size = 1024; %1024 muestras
desired_sampling = 1040; %1040 muestras (para que la proéxima medicidn de la
FFT se ejecute al inicio de otro periodo de la sefial de 50kHz)
% Se inicializa el buffer
if isempty(buffer)
buffer = zeros(buffer_size, 1);
index = 1;
amplitude_v_ant = 0;
phase_v_ant = 0;
end
if index <= buffer_size
% Se agrega la nueva muestra al buffer
buffer(index) = input;
end

% Se verifica que se hayan medido las 1024 muestras

if index == buffer_size
% Se ejecuta la FFT
dft_result = fft(buffer,1024);
R = real(dft_result);
I = imag(dft_result);
[~, peak_idx_real] = max(abs(R(2:buffer_size/2+1)));
real_v = factor*2 * R(peak_idx _real + 1) / buffer_size;
[~, peak_idx_imag] = max(abs(I(2:buffer_size/2+1)));
imag_v = factor*2 * I(peak_idx_imag + 1) / buffer_size;
amplitude = sqrt(real_v~2+imag v*2);
theta = atan2(imag_v,real v);
phase = 180*theta/pi+54.02; %se suma offset provocado por el calculo
amplitude_v_ant = amplitude;
phase_v_ant = phase;

else
% Output NaN until 1024 samples are collected
amplitude = amplitude_v_ant;
phase = phase_v_ant;

end

% Increment the index

index = index + 1;

if index > desired_sampling
% Reset the index to start collecting samples again
index = 1;

end

end



