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INTRODUCCION

La Tomografia de Impedancia Eléctrica (TIE) es un método particular de obtencion
de imagenes de algunas regiones internas del cuerpo, por medio de corrientes eléctricas de
frecuencias menores de 1Mhz. El método consiste en reconstruir, a partir de las tensiones (o
corrientes) detectadas en la superficie de un objeto, la distribucion de la impedancia en su
interior.

La tomografia es un procedimiento que permite reconstruir imagenes
correspondientes a secciones muy finas del cuerpo. Una de las primeras dificultades de la
Tomografia de Impedancia Eléctrica, frente a los métodos de tomografia de rayos X, es la
dependencia de la sefial inyectada (por ejemplo, corriente) con la distribucion de impedancia
que se pretende medir (figura 1). Este echo, hace que el sistema sea no lincal, por lo que no
pueden emplearse las mi técnicas de reconstruccion de imagenes que en tomografia
computarizada de rayos X.

Parametros tales como la conductividad y permitividad eléctrica relativa del medio,
no pueden ser obtenidos con otras modalidades de la imagenologia y por tanto, TIE
presenta informacion que puede proporcionar nuevas alternativas de diagnostico.

El método de TIE ofrece la posibilidad de hacer en forma precisa y segura la
medicion de la impedancia “en vivo™ con una instn ion relati simple y de bajo
costo, capaz de monitoriar los cambios de la conductividad en el organismo durante largos
intervalos de tiempo.

En este trabajo se analiza la aplicacion y algoritmos de esta técnica para obtencion de
iméagenes producidas por las variaciones de la impedancia (o resistencia) intema de las
distintas zonas de una region o 4rea corporal, proponiendo y diseftando un sistema
electronico de TIE, controlando la adquisicion y pre iento de los datos por medio de
una computadora.




ANTECEDENTES HISTORICOS

Dentro de los antecedentes historicos hay que considerar dos campos de trabajo muy
dispares pero que han conformado las bases de la tomografia de impedancias. Por un lado la
tomografia de rayos X y por otro la pletismografia de impedancias

La tomografia computarizada de rayos X aparecid a principios de los afos 70,
basandose en una larga experiencia proveniente de la radiologia y los nuevos recursos
informaticos. En muy poco tiempo se ha convertido en una técnica de amplia utilizacion de

radiaciones ionizantes. Este punto es el que ha motivado 1a i igacion de otras fi de
energia para obtener informacion util dentro del cuerpo sin Ja utilizacion de estas radisciones
ionizantes que pueden afectar el organismo h ), por ejemplo medi microondas,

radiacion infrarroja, ultrasonidos o corrientes eléctricas de baja frecuencia

Las medidas de impedancia eléctrica en el cuerpo humano se vienen realizando desde
principios de siglo. El primer trabajo que aplico las ideas provenientes de la radiologia a los
métodos de medida de impedancias para obtener imagenes en humanos, es ¢l de Henderson
y Webster en 1978, con un método similar al de las radiografias de rayos X, es decir, no
como una tomografia sino como una proyeccion. Fue Price en 1979 (Price, 1979a) quién
considerd la posibilidad de hacer una tomografia con corrientes de baja frecuencia. Las
primeras imigenes en vivo fueron obtenidas por el grupo de Shefficld en 1983 (Barber D
C., Brown B. H. y Freeston 1. L., 1983a), utilizando radio frecuencia a unos 50 KHz.

TAC TIE

~_ 7

Fxcitacidn wtilizada

Radiacion Corriente eléctrica
Caracteristicas medidas

Densidad electrinica comductividad eléctrica

permitividad eléctrica

Figura 1, Seflales de excitaciin en tomografia de rayos X y en tomografis de impedancia
eléctrica (Rosell, 1989),



OBJETIVOS Y DELIMITACION DEL TEMA.

Considerando que el tema de TIE es reciente en ¢l campo de la bioingenieria y que
hay muchos puntos de interés, este trabajo de investigacion se enfoca a los siguientes

objetivos:

Objetivo general,
e Diseflar y construir un prototipo para estudios de tomografia por impedancia eléctrica.

Objetivos secundarios.

Comparar los métodos actuales de reconstruccion de imagenes médicas.

Analizar las caracteristicas eléctricas de la impedancia en los tejidos vivos.

Diseflar un sistema de adquisicion de datos.

Diseflar una tarjeta de control que interface al usuario con el sistema de adquisicion.
Hacer un procedimiento para transferir los datos de la PC a una Workstation SUN.
Analizar ¢l problema directo en TIE.

Analizar los métodos de reconstruccion para TIE.

Utilizar el método de retro-proyeccion.

Analizar los resultados del sistema propuesto.

Dar a conocer las aplicaciones que tiene TIE en la bioingenieria.

Tomando en cuenta los objetivos expuestos, el cc ido de los capitulos ha
quedado como sigue: :

En el capitulo 1 se describen las caracteristicas principales de algunos métodos para
generar imagenes médicas y se explican los fundamentos eléctricos y fisiologicos de
ia tomografia por impedancimetria.

El capitulo 2 trata del disedo e interpretacion del sist prototipo, inicial se

hace una descripcion tedrica de las estrategias de inyeccion de corriente eléctrica y se
mencionan los errores mas comunes en la medicion de los datos. Se hace una revision de los
sistemas de adquisicion existentes y se describe ¢l disefio del sistema propuesto.

E! capitulo 3 es un analisis del problema directo y sus fundamentos matematicos. La
solucion al problema, es bajo el método de retroproyeccion (capitulo 4) que es la forma en
que se reconstruye la imagen.

En el capitulo 5 se exponen los resultados obtenidos en un maniqui (phantom). Y por
ultimo en el capitulo 6 se hace una recopilacién de aplicaciones de este método en la
bioingenieria.



CAPITULO I,

TEORIA FUNDAMENTAL EN IMAGENOLOGIA POR EL. METODO DE
IMPEDANCIMETRIA.
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1. Teoria fund talen i logia por el método de impedancimetrin,
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t.1 Imagenologia médica.

Desde el descubrimiento de los rayos X y la introduccion de las radiografias, se han
desarrollado muchos avances técnicos y existe un gran interés en aportar nuevos y mejores
métodos de imagenologia médica. El objetivo de la i logia médica es el de
informacion sobre las condiciones internas del paciente, rapida y exacta, con el minimo daiio
al cuerpo, en los casos de diagnostico o terapia.

La técnica de impedancia con dos o cuatro electrodos ha sido utilizada desde hace
tiempo (apartado 1.2.2) para detectar varios eventos fisiologicos. Estas aplicaciones
incluyen: impedancia cardiografica en el monitorco de funciones cardiovasculares (volumen
del sistole, salida cardiaca y contractibilidad cardiaca) en la deteccion del flujo sanguineo en
tramos de segmentos de miembros y de las extremidades; asi como también en la
respiracion. Estos tipos de técnicas de impedancia no reconstruyen imagenes de secciones
transversales; en su lugar, miden la resistencia total del bulto o cuerpo del torax, miembros y
extremidades. De esta manera estos no proporcionan ninguna informacion especial que
muestre las distribuciones de la impedancia.

La técnica de imagenologia por ¢l método de impedancimetria, trabaja sobre
principios similares a aquellos utilizados en técnicas de impedancia tradicionales. Por lo
tanto, ¢l método de impedancia eléctrica puede usar mucho mas electrodos y puede ser
habllnadn para recomlnnr una distribucion de la informacion, por el método de

i ria. Midiendo la respuesta del cuerpo a un campo cléctrico aplicado, la técnica
proporciona unas distribuciones de impedancia en secciones transversales del cuerpo, en
lugar de que las densidades estructurales como la absorcion y dispersion (scattering), indice
de refraccion o distribuciones de variaciones metabalicas

De este modo el método de impedancia eléctrica, puede ser una ayuda suplementaria
a las modalidades de imagenologia médica, tales como radiografias por rayos X, CT
(Tomografia Computarizada), PET (Tomografia por Emision de Positrones). RMN
(Resonancia Magnetica Nuclear), ultrasonido y medicina nuclear, en la preparacion de
diagnosticos para algunas condiciones patolagicas (Kim et al, 1987a). A continuacion se
mencionan algunos métodos para reconstruir imagenes médicas, con el objetiva de
compararse con el método propuesto en este trabajo de tesis.

1.1.1 Métodos para generar imagenes médicas,

El problema de la reconstruccion digital de una imagen desde sus proyecciones ha
tomado gran importancia en los Gltimos afos. Hay muchas arcas donde las aplicaciones
practicas emplean ¢l método de proyeccion para reconstruir imagenes médicas. La aplicacion
en donde se ha revolucionado mas ¢l diagnostico radiologico es en la tomografia
computarizada, donde los rayos X se usan para gencrar los datos proyectados de una
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seccion muy fina del cuerpo humano, con los datos proyeciado se reconstruye una seccion
transversal de ln nnny_.,cn rclr.uando can muy alta resolucion los detalles morfologicos del

cuerpo, .

. Otras apllcauoncs deICiN donde sc utiliza la reconstruccion digital son, en las arcas
de medicina’ nuclear y las imagenes generadas con’ ultrasonido. En la medicina nuclear esta
técnica se usa para mapear la distribucion de la concentracion de un rayo gamma que emite
‘isdtopos en una ~'determinada seccion transversal del cuerpo; en el ultrasonido el fin es
similar a los rayos X, conslmyendo una imagen de seccian transversal retratando en detalle
la morfologia; el problema aqui es sin embargo, la dnﬁculmd de hacer la refraccion de

ultrasonido al propagarse sobre el tejido.

Las areas no médicas de aplicacion donde las lmagenes pucdcn reconstruirse con
proyecciones incluyen la radioastronomia, interferometria dptica, microscopia electronica y
exploraciones geofisicas.

Se presenta en el anexo 1, un analisis basico dcl melodo de proyecciones que se
utiliza en la tomografia computarizada. .

1.1.2 Tomografia computarizada de rayos X,

Considerando un haz paralelo de rayos X como se muestra en la figura | | solo los
fotones que se propagan en la direccion sefialada por la cabeza de la flecha son
considerados para ser una parte del haz. Como el haz de rayos X se propaga, los fotones se
pierden continuamente, se desvian o s¢ absorben. En cada punto estas pérdidas son
consideradas por una constante conocida coma el cocficiente lineal de atenuacion, que es
denotado cominmente por s Donde Nin es ¢l nimero de incidencia de fotones en el
intervalo de tiempo de una medida (milisegundos). Dentro de este instante de tiempo Ny es
¢l nimero de fotones que salen por el lado B (figura 1.1). Asumiendo que toda la incidencia
de fotones tiene energla, la relacion entre Na y Nines dada por

Na = N cxp(-j:“ //(.\'.,)')«l\') ()

donde u(x.p) es el coeficiente lineal de atenuacion en el punto (x.)) y v es un elemento de
longitud a lo largo del rayo. De la ecuacion anterior

Nin o
_[“_ px y)ds = ln'ﬁ"'— 2 {(2)

El lado izquierdo de la figura |.1 ¢s simplemente la mtcyal dc un rayo una proyeccion
de la funcin s(x,p). : S
Una suposicion basica dice que todos los fotanes de los rayns X tien
necesidad de esta supasicion proviene directamente dc la dependcncm del c eficiente li neal =
de atenuacion sobre la energia. L
En la practica, los fotones son pmducndos porun  tubo’ de : rayos- X nunca
monoenergetizado, (ecuacion 1) faltando por ser estrictame \'aloradn como una relacmn -

6
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entre Ja incidencia y la intensidad transmitida. Esto ocasionaba la aparicion de artefactos
policromaticos en iméagenes reconstruidas (Rosenfeld and Kak, 1982).

Hix, yyds= ln%

Paths)=]

travectonadel ravo AR

B.

Figura 1.1. Un haz paralelo de rayos X que se propaga en una scccién transversst del cuerpo
humano (Rosenfeld and Kak, 1982),

Se ha demostrado que la emision de fotones a través de rayos X es invasivo y
tomando a la tomografia de impedancia eléctrica como una nueva alternativa de
proporcionar imagenes sin suffir alteraciones en el cuerpo, se espera que mejore las técnicas
de imagenologia actuales, en lo que respecta a su inocuidad.

1.1.3 Tomografia computarizada por emision,

Aqui el fin es hacer una imagen de seccion transversal distribuyendo isotopos
radioactivos en el cuerpo humano. (Un isotopo puede administrarse al paciente en forma
radiofarmaceutica, por inyecciones o por inhalacion). Los isotopos radioactivos son
caracterizados por la emision de fotones de rayos gamma, un producto de deterioro nuclear.
Hay que hacer notar que los fotones de rayos gamma son indistingibles de los fotones de
rayos X; los términos diferentes se usan simplemente para indicar su origen. La
concentracion de un is6topos en cualquier seccion transversal cambia con el tiempo de
deterioro radioactivo vencido, fluyendo en la “kinetics” bioquimica dentro del cuerpo. Esto
implica que todos los datos de una imagen de seccidn transversal deban ser recolectados en
poco tiempo comparando el tiempo de asociacion constante con la concentracion
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cambiante. Pero entonces este aspecto también da a la Tomografia Computarizada (CT) por
emision su mas grande potencial y su utilidad en los diagnosticos médicos, porque ahora
para analizar las imagenes se toman en diferentes tiempos para la seccion transversal y uno
puede determinar el estado funcional de varios Grganos en el cuerpo de un paciente. La
figura 1.2 muestra una seccion transversal de un cuerpo con una fuente distribuida de rayos
gamma. Para algo muy pequeflo, no obstante lo microscopico, el elemento de esta fuente
puede considerarse como una fuente isotropica de rayos gamma. El nimero de fotones de
rayos gamma emitidos por segundo por tal elemento es proporcional a la concentracion de la
fuente en ese punto. Se asume que la collimator en la frente del detector tiene collimator
infinita, y aceptan solo estos fotones que viajan hacia el fajo de rayos RiR2. (collimation
infinita, en la practica, implicaria un tiempo infinitamente largo para hacer ura observacion
estadistica significativa). Entonces claramente el nimero total de fotones registrados por el
detector en una “estadistica significativa” en un intervalo de tiempo es proporcional a la
concentracion total de la emision en el rayo RiRz2. En otras palabras, es la integral del rayo.
Moviendo colinealmente el detector se ensambla a una posicion adyacente lateralmente, uno
puede determinar esta integral para otro rayo paralelo a RiRz. Después de un barrido
completo, generando una proyeccion, uno puede rotar el paciente o el detector-collimator
ensamblado y generar otras proyecciones (Rosenfeld and Kak, 1982).

Detector
=kl

Collimartor
: T Una distribucion de la fuente
- R2 de emision de Rayos-Gamma
A
i 5 Una seccion tranversal
B '-._.‘ del paciente
Rs Ri }U

Figura 1.2, Una seccién transversal de un cuerpo obtenida con una fuente distribuida de rayos
gama (Rosenfeld and Kak, 1982),

1.1.4 Tomografia computarizada por ultrasonido.

Con ultrasonido uno puede elegir para hacer “time-of-flight’" o atenuacion
tomogrifica. En la tomografia en “time-of-flight” la imagen reconstruida representa el
pardmetro de indice de refraccion. El indice de refraccion de un material en un punto se
define como:

* La acepcién de csta frase usada en el idioma inglés no ticne traduccién en csparol.
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"
nix, ))—,,(x 5 3)

donde ¥y F(x.)) san, respectivamente, ln vclocudnd dc pmpagacmn dc ullrammdo enel.

agua en ¢l punto (x.y) del material.
Considerando un puiso ultrasénico quc se propag,a dc A a'B como'en la figura I 3.

Puede mostrarse que:

5 [ I—u(.r y)]zl\ ; )

)’(l) :

T
nfl)

Figura 1.3, El rayo AB representa la trayectoria de propagaciin de un pulso ulirasinico hajo
candiciones idcalcs, EJ rayo lanzado cs fa representacidn pictirica, cn 1a prictica siempre hay alguna
refeacciin (Rosenfeld and Kak, 1982).

donde 7 es la diferencia entre el tiempo transitado dentro del material y el tiempo transitado
cuando el material es reemplazado por agua. 74 es positivo si el tiempo anterior de transito
es mas largo que el posterior. Note que la integral del rayo para 1-n(x.y) se expresa mejor
que #(x.3). Para asegurarse que cn la imagen reconstruida los valores background scan
cero, se emplea cominmente L-n(x,y). (Para un punto fuera del agua se emplea n(x.3)=1,
para que l-n(x,)=0.)

La integral del rayo se muestra en la figura 1.3, la trayectoria del ultrasonido a lo
largo del rayo que va desde A a B. Las imagenes médicas representadas se asumen como
aproximaciones satisfactorias solo para estructuras de tejido-mullido. Las partes del cuerpo

que contienen hueso la refraccion severa del rayo en el tejido-hueso hace una mlerface.

imposibilitando la integral del rayo con cualquier exactitud razonable.

Uno puede hacer también tomografias para el coceficicnte ultrasonico de alenuacuon
A fin de determinar Ias integrales del rayo del coeficiente de atenuacion hay que examinar la
composicion espectral de la incidencia y la waveforms transmitida (Roscnfcld and’ Kak
1982).
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1.1.5 Otras aplicaciones

Otras aplicaciones de reconstruccion de imégenes utilizando proyecciones estin en
radio astronomia, microscopia electronica, interferometria optica y en Ia determinacion de
las funciones para esparcir puntos de degradacion de imagenes. En la radio astronomia el fin
esta en reconstruir el “resplandor” de la distribucion de una fuente celestial de las ondas de
radio. En la microscopia electrénica es una forma de reconstruir la estructura molecular de
biomoléculas complejas de una serie de “micrograms” transmitidos y tomados en varios
angulos. En la interferometria optica el fin es determinar (o reconstruir) el indice del campo
refractorio de un medio 6pticamente transparente por cambios medidos en longitudes de
trayectorias Opticas de rayos de poca intensidad de penetracion debido a su paso a través
del medio.

1.2 Tomografia de impedancia eléctrica.

d

La primera alusion a la obtencion de ima di la medida de las imp
en un cuerpo fue planteada por Swanson en 1976. Henderson y Wedster (1978) disefaron
un sistema basado en esta idea, con un método similar al de las radiografias de rayos X, es
decir no como una tomografia sino como una proyeccion. El sistema consistia en un
electrodo grande aplicado sobre el pecho, a una tension alterna de 100 Khz, y 100
electrodos situados en la espalda por los que se media la corriente que circulaba. El método
de medida era, por lo tanto a dos hilos. Posteriormente el mismo grupo publicé los
problemas existentes debido a este hecho (Yorkey, 1985).

Fueron Lytle y Dines (1978) y Price (1979a,b) quienes consideraron la posibilidad de
hacer una tomografia con corrientes de baja frecuencia. En este ultimo trabajo, la medida
propuesta se basaba en la inyeccion de una corriente eléctrica que circulara en linea recta
entre dos puntos opuestos del cuerpo a visualizar. Al igual que en tomografia
computarizada, rotando la fuente y el detector, se puede hacer un barrido de toda una
seccion y reconstruir la imagen. Se puede utilizar, por ejemplo, un algoritmo de
reconstruccion algebraico (ART) o una retro-proyeccion Las ventajas del método de
impedancia eléctrica apuntadas por Price son las siguientes: no produce efectos nocivos, los
detectores son de bajo costo (bioelectrodos), posibilidad de extension a 3 dimensiones,
velacidad de adquisicion alta y por itimo, la informacion obtenida es distinta a la de otros
métodos y estd relacionada con el estado fisiologico de los tejidos.

Para determinar el voltaje que se genera en el interior del cuerpo, cuando se le aplica
corriente (el campo eléctrico sometido a sus accidentes internos), tendremos que resolver
una ecuacion diferencial parcial, en condiciones limites conocidas y la distribucién de Ia
impedancia, usando la ecuacion de Laplace. Este proceso es conocido como el “problema
directo”. Para las condiciones dadas la solucion de este problema es dnico y las técnicas
usadas, para oblener la solucion estan bien establecidas.

Por lo tanto, en la técnica de tomografia por impedancimetria, nuestro principal
interés radica en obtener la distribucion de la impedancia interna, la cual es desconocida al
principio del procedimiento. Esto puede efectuarse mediante {a reconstruccion de la

]
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dancia, basada en las medici de la superficie del voltaje. E! “proceso inverso”, es
mucho mas dificil que el problema directo (en o que respeclu a su solucion), puesto que la
ecuacion de Laplece inversa es complicada y para resolverla dir es casi imp

Hay dos soluciones para resolver el problema inverso en imagenologia por medio de
impedancimetria. Una de cllas es ¢l método de “aproximacion iterativa™. Este método
resuelve repetidamente e! problema directo. Por tanto al final de cada iteracion la
distribucion de la impedancia previamente determinada es actualizada mediante ¢l algoritmo
de “proyeccion previa”, de acuerdo a las diferencias entre los valores predecidos, por la
valoracion del problema directo y los valores medidos sabre la superficie del cuerpo. Este
proceso de iteracion continua hasta que las diferencias absolutas o relativas dentro de un
rango de error pequeiio sean aceptables y preespecificado (Kim, 1983). La desventaja de
este método son los requerimientos de computo, ya que el problema directo tiene que ser
resuelto muchas veces.

La otra aproximacion es el “método de numeracion”. En este método, Ia solucion al
problema inverso es aproximado sin resolver directamente el problema directo. Para cada

conjunto de mediciones superficiales, Ja distribucion de impedancia de una
transversal es estimada. Con muchos conjuntos de mediciones independi , Ia distribucié
de impedancia es afiadida para formar una imagen final (Kim et al , 1987a)

Las primeras imag en vivo, basadas en la medida de impedancia eléctrica y

utilizando el método de numérico, fueron obtenidas por el grupo de Sheffield en 1983
(Barber et al., 1983b). Las innovaciones introducidas por este grupo radican en la utilizacion
de un tipo de inyeccion de corriente muy sencilla, con deteccion de tension a 4 hilos, y un
algoritmo de reconstruccion rapido (retro-proyeccion filtrada) e inmune a los errores de
pocisionado de electrodos. Los electrodos utilizados en las medidas son 16. La corriente se
inyecta sucesivamente por pares de electrodos adyacentes y se detecta tension en todas las
otras parejas.

A partir de 1983 se inici6 un gran esfuerzo para mejorar la calidad y la resolucién de
las imagenes (Barber y Brown, 1986, Santosa y Vogelius, 1988), en algunos casos con
métodos de adquisicion distintos (Kim et al., 1983), basados en medida de corrientes, o en
inyeccion de distribuciones de corrientes especiales (Isaacson, 1986).

Existen tres métodos principales de adquisicion y procesado de datos en TIE que dan
lugar a tres tipos de imagenes distintas:

o Estaticas
¢ Dindmicas
o Diferenciales

Las |magenes estiticas se obtienen a partir de un conjunto de mediadas
ind de i dancia a una fr ia dada. Los valores obtenidos tienen que
represemar el valor absoluto de la distribucion de lmpedancm en el interior del cuerpo

Las imagenes dinimicas se obtienen a partir de dos medidas separadas
temporal y solo pr las variaciones de impedancia entre la primera medida
(denominada “referencia™) y la segunda (denominada “imagen™).
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Las imagenes diferenciales se obti idiendo las impedancias a una frecuencia y
posteriormente a otra frecuencia distinta. Con ello se consigue visualizar el distinto
comportamiento de los tejidos con respecto a la frecuencia

De todos estos métodos, el uinico que hasta ahora ha permitido obtener imégenes en
vivo ha sido el dindmico. La principal ventaja consiste en lograr Ia independencia del método
frente a los errores sistematicos. Las tinicas imagenes absolutas obtenidas hasta la fecha han
sido en maquetas (maniquies), donde es facil controlar el pocisionado de los electrodos, uno
de los errores sistematicos mas dificiles de cancelar en las aphcacnones en vivo.

Todos los métodos comentados anteriormente se pued actual como
casos particulares de los que se puede llamar lngemena de lmpednncll Eléctrica. Estd
incluiria los sistemas de tomografia, los sistemas basados en arrays lineales de electrodos, los

en tres di jones y en general todo sistema multielectrodo que permita obtener
una estimacion de la conductividad en forma selectiva en una zona del espacio (Rosell,

1989).

Dos publicaciones basicas que muestran el estado actual del tema son [as
recopilaciones de las comunicaciones a los congresos de Sheffield y Lyon (Clinical Physics
and Physiological Measurement, vol.8, 1987, Supplemet A y Clinical Physics and
Physiological Measurement, vol.9, 1988, Supplement A).

Los esfuerzos se orientan actual hacia el mejorami de las técnicas de
adquisicion, por ejemplo en tiempo real (Brown y Barber, 1988), multifrecuencia y 32
electrodos (Jossinet y Mbock, 1988) ¢ electronica integrada en los electrodos (Anah et al.,
1988). Otro campo con una gran vitalidad es todo el relacionado con los problemas de
reconstruccion (Kim et al., 1987b, Murai y Kagawa, 1985, Newell et al., 1988, Goble y
Gallagher, 1988, Woo et al., 1988).

Los puntos que reciben més atencion son los relacionados con los métodos de
reconstruccion. En concreto, los calculos por elementos finitos y los métodos iterativos de
reconstruccion.

En cuanto al hardware, los métodos de medida basados en aplicar tension y medir
corriente a dos hilos se estan abandonando y existe una clara polémica entre los sistemas de
inyeccion de corrientes multiples (Fuks, Isaacson et al., 1988) y los sistemas de medida de
una sola inyeccion (como el de Sheftield ).

Las aplicaciones médicas que se consideran mas viables son: monitorizacion del
sistema cardiaco, de mecanica y perfusion pulmonar y vaciado del estomago (Brown et al
1985). Otras posibilidades son en hipertermia, deteccién de cancer, hemorragias cerebrales,
etc. (Dawids, 1987). Pero para ello se hace necesario disponer de sistemas de adquisicion
fiables y orientados a la experimentacion en estos campos.

Otro campo de aplicacion de esta técnica, fuera de la medicina clinica, es en la
medicina aerospacial, para la caracterizacion de tejidos blandos de forma no invasiva (Kanai
et al,, 1983). La unica alternativa a los métodos de impedancia, disponible actualmente, es el
uso de radioisdtopos (Rosell, 1989).
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1.2.1 Impedancia eléctrica

El término impedancia eléctrica se utiliza para designar 1a relacion que existe entre la
tension y la corriente en un punto dado de un circuito respecto a una referencia. Para
aplicaciones eléctricas es comun utilizar las siguientes ecuaciones para definir a la
impedancia y admitancia respectivamente:

l' 03
Z(5)= %“; ©)
Vis) = ,Li“—’, )

Donde H(s) es la transformada de Laplace de la tension w(r) e /(s) es la lfansfonnadn de
Laplace de la corriente i(7), y donde consnderamns que la corneme es un dato del problema y
Ia tension es la incognita. . ; :

Figura 1.4, Nustraciin del plo de impedancia 0 admitancia de emteada.

La figura 1.4 muestra un circuito eléctrico de dos terminales que forman un puerto.
La corriente que entra por una de las terminales sale por la otra. Cuando las variables que
intervienen en el cociente que define la impedancia (ecuacion §) o la admitancia (ecuacion 6)
se miden en el mismo puerto decimos que se trata de impedancia o admitancia de entrada,
respecnvameme En caso de relacionar la respuesta con la excitacion se le denomina funcion
de transferencia’. En la figura 1.5 se muestra la impedancia de los parametros R, L, y C."

' Gerez. Greiser, Teoria de sistenias v circuitos. pp. 423-426.

i3
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Figura 1S, Impcdlﬁclu de los parimetros R, Ly C

1.2.2 Métodos para medir la impedancia

Para obtener informacion sobre impedancia de un objeto es necesario introducir una
corriente que circula como el potencial que ésta provoca. E! principio es indistinto si se
aplica la excitacion con una fuente de tension o con una fuente de corriente. La decision se
toma de acuerdo a los criterios de realizacion practica El aspecto mas importante en el
método de medida es la utilizacion o no de medidas a dos, tres o cuatro hilos (o electrodos).

En este punto se analizan los dos sistemas extremos: las medidas a dos y a cuatro
hilos. Las medidas a tres hilos se incluyen también en el primer punto como un caso
particular. La inportancia de este analisis se debe al uso de electrodos para realizar las
medidas en un objeto, principalmente cuando sc traten de materiales biologicos. En este caso
el electrodo se compartard como un transductor entre la corriente ionica en el interior del
objeto y el flujo de electrones a través del circuito eléctrico, gracias a una reaccion reversible
de oxidacion-reduccion. El electrodo presenta por este hecho una impedancia distinta de
cero que afectard en la medida (Rosell et al , 1988b)



TEORIA FUNDAMEN AL 1N IMAGESOTOGEA POR 18 METODO DE IMPEDANUIME TRIA

1.2.2.1 Medidas a dos hilos.

En una medida a 2 hilos Ia corricnte sc inyecta por los mismos clectrodos por los que
sc mide Ia tension. Del modelo de la figura 1.6 sc desprende que la impedancia medida scrd
la suma de todas fas impedancias que aparceen en seric con el generador.

Si sc desconocen las impedancias de los electrados, que. es ¢l caso que nos ocupa, cl
crror cometido serd funcion de I relacion entre 27¢ y Zt. Algunos autores utilizan ¢f hecho
de que la impedancia de los clectrodos nummhmmc dusmmuyc con la frecucncia para
minimizar el crror.

Debido a las capucnd-ldc.s p'mmms enire Iu\ punlus dc medida, a limitaciones cn ¢l
discilo clectronico y a la suposicion de régimen cuasicstitico, nos encontramos con que cl
margen de frecucncia Optimo de utilizacion estard emtre unos 10y 100 Khz, Al no poder
utilizar una frecuencia tan elcvada como precisariamos, cf sistema a dos clectrodos no scrid
viable pues el error que sc introduce al tomar una impedancia de clectrodo aproximada scra
muy superior at que sc cspera “de toda la cadena de mediada. La impedancia tipica de un
clectrodo para aplicacioncs médicas a unos 20 Khz pucde Jlcgar a 1k Q- con unas
variaciones de hasta ¢l 50%. Si tenemos cn cucnta que la impedancia del cuerpo que
csperamos medir ¢s del mismo orden de magnitud o inferior, sc deduce que ¢l crror que 'se
comcteria con una medida a dos hilos podria ser superior al 1002 del valor ral. ¢ )

La medida a tres hilos cs cqulvnlcnle a ung mcdldn a dos hilos con ln vmpcdnncm de -
uno dc los clcctrodos igual o cero. [RIRER

=Ze 2 +Ze

Figura 1.6. Mcdida a dos hllnu © dns clmrndos). La impedlncu mcdidl es Ia suma de lm dos
clectrodng (Zl‘) mis la inlernn (ZI). Rnnll 1989, :: . IR
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1.2.2.2 Medidas a cusatro hilos.

La medida a cuatro hilos es una solucion para la situacion anterior. Se basa, tal como
puede verse en la figura 1.7, en utilizar electrodos distintos para la inyeccion de corriente y
la deteccion de tension. En el método a cuatro hilos podremos minimizar el error si
e imos tener una elevada impedancia de cntrada en el circuito detector de tension. E!

error en este caso sera proporcional a la relacion entre Ze Y Zin (Rosell, 1989).

272¢

| Z
/I=Z’_—§—ZL‘TZ[=Z’“~%) ()]

Zin

Ze

Icp zn 2 zm v

Ze

=

-l

Figura 1,7 Medida a cuatro hilos (0 cuatro electrodos). L.a impedancia medida es direc (]
interna (Zt). Los erroves seridn proporcionales a Ia retacidn entre Ja impedancia de fos electrodos (Ze)
¥ la impedancia de entrada del sistema de adquisiciin (Zin). Roscll, 1989,

I.i Prohiedides eléctricas de los tejidos en los seres vivos

El elemento basico de los tejidos vivos es la célula. Un tejido esta compuesto por un
conjunto de células, de distintas formas y tamaiios, rodeadas de fluidos con propiedades
eléctricas. Asi pues. un tejido queda definido por el tipo de células que lo componen y el

contenido intercelular.
Se puede considerar cada una de las células que componen un tejido como un

conjunto de electrolitos, que forman el medio intracelular esta constituido por otro tipo de
fluidos. La membrana de la célula tiene un espesor muy pequeiio (<10nm) y una gran rigidez.
dialéctica, por la cual presenta una capacidad equivalente muy grande, pudiendo variar entre
0.1'y 3 pFfem?, con IpF/em? como valor pico. Y su resistencia en estada de reposo es muy
clevada.

10
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La impedancia de una membrana calculada a partir de las caracteristicas de sus
constituy , lipidos y proteinas, para un grosor de 6 nm y una €=2.5 es la dada en la tabla
1.1. En la misma tabla se dan los valores tipicos medidos en diversas membranas

Estimada Medida

Capacndad (WFfem?) 0,37 0,5-1,3
(€Qcm?) 6 10° 102-10°

Tabla 1.1 impedancia equivalente de mcmbnnn Mnl(micn

La resistividad del medm mlercclular e mlrncclular {citoplasma) varia entre los IO y
los 30000 Qcm. Para mamiferos el v “tipico oscila entre los 300 y 400 Qcm. -

A partir de estos’ datos " se’ uede: plantear un modelo - para el comportamiento
eléctrico (pasnvo) de Ia celuln descrno or el circuito de a fi gura I 8/ donde ('mes

Con este

modelo tan simple, tcmendo en cuenta la estriictura de los Iejidas, se puede dar ef modelo de -
In figura 1.9 pnru una zona de tc‘ldo Re es la reqmenua cquualente de los ﬂu:dm externos.

Figura 1.9. Modclnicblt‘;l»ri'c_:'b para un tejido hioldgico (Rosell, 19"')) )



TEORIA FUNDAMENTAL EN IMAGENOLOGIA FOR EL METODO DE IMPFDANCIMETRIA

La |mpedancm total de los tejidos variara con la frecuencia, presemundo tanto
componentes resistivas como reactivas. Por otro lado, ia impedancia a bajas fi
vendra dada por Ia proporcién de liquidos intercelulares en el tejido.

Una clasificacion de los tejidos en los seres vivos atendiendo a razones fisiologicas
distingue los tipos epitelial, conectivo, muscular, nervioso y liquido

El tejido epitelial esta constituido por los recubrimientos de las superficies tanto
intemas (membranas) como externas (piel). Los tejidos conectivos son: los huesos,
cartilagos, tejido adiposo y el fibroso. Los tejidos liquidos son: la sangre y la linfa.

Atendiendo a las caracteristicas eléctricas se pueden clasificar los tejidos en los

siguientes grupos:

iones de y de moléculas proteinicas de consi ia liquida (sangre,
linfa,...)
-lo mismo pero en estado condensado (misculo, piel, higado, ..)

-tejidos con bajo contenido de agua (grasa, huesos)

Se puede observar en esta clasificacion que el factor diferenciador entre los grupos es
Ia cantidad de liquido intercelular, pasando de tejido con alio contenido en agua a los de
contenido mas bajo. La impedancia eléctrica de los tejidos esta directamente relacionada con
su contenido de agua (Rosell, 1989).

1.3.1 Impedancia de los tejid

Los tejidos cuya estructura dependa de la direccion, logicamente no tiene porque
presentar la misma resistencia a la corriente cléctrica para distintas orientaciones. En el
cuerpo humano, los tejidos con una anisotropia mayor son los musculos y los huesos. La
problemética que produce la anisotropia es 1a que hace ficil separar {a impedancia en sus
componentes direccionales a partir de medidas in vitro, y mas aun in vivo. En TIE su efecto
dependera de si existe 0 no anisotropia en las diferentes direcciones sobre el plano de
medida. Por ejemplo, el tejido muscular se puede considerar isotropo si se disponen las
fibras en sentido longitudinal, pero no en caso contrario.

En principio, los tejidos se consideran lineales. Llegan a observarse efectos no
lineales cuando la densidades de corrientes es demasiado elevada. Sin embargo estas
densidades limites son muy elevadas. Segun B. Brown (1983), para densidades de corrientes
hasta 100 A/m?, la distorsion armonica es menor de 50 dB en la banda desde 100 Hz a 100
kHz. Las corrientes empleadas en TIE se mantienen muy por debajo de estos limites (Rosell,
1989).

1.3.1.1 Comportamiento con la frecuencis.

Los modelos con 3 o 4 elementos circuitales dados en el apartado anterior, no se
ajustan exac te al comportamiento real de los tejidos biologicos en todo el ancho de
banda. Un modelo mucho mas completo para la célula es el propuesto por Drago, Marchesi
y Ridella (1984). En el se tienen en cuenta tanto la membrana exterior de la célula como las
distintas concentraciones ionicas en distintas capas celulares y los efectos de dobles capas en
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las interfaces. Uno de los resultados de este modelo es la obtencion de Ia permitividad
compleja de los tejidos en funcion de la frecuencia.

En Ia banda intermedia, de 1 kHz a 10 Mhz, la impedancia esta fuertemente
relacionada con las membranas celulares y el contenido de liquidos en su entorno, por lo
cual parecen posibles, en esta banda frecuencial, tanto la determinacion del estado de
membranas como la de la cantidad de liquido intercelular.

En la banda baja, menos de 1 kHz, en principio es mas dificil tanto ls medida como
relacionar su impedancia con {a estructura o el estado de los tejidos biologicos. Ello es
debido en parte a la complejidad de los feno de doble capa e intersticiales.

La medida se hace mas dificit a baja frecuencia debido al de la imp
de los bioelectrodos, al aumento del ruido para frecuencias bajas y a Ia existencia de otras
sefiales eléctricas que se introducen como interferencia, como por ejemplo el
electromiograma en los seres vivos. El aumento del ruido para bajas frecuencias,
denominado ruido 1/f;, se da tanto en los circuitos eléctricos como en los tejidos biologicos
(Rosell, 1989).

4

1.3.1.2 Valores de impedancias para diversos tejidos.

Existe una gran cantidad de datos sobre impedancias de tejidos pero la informacion
es muchas veces incompleta. La recopilacion mas completa disponible es muy antigua y las
condiciones de medida no siempre son claras, faltando ademas toda referencia a ls fase y a
veces a la frecuencia. Otras recopilaciones mas modernas estan muy orientadas a hipertermia
y solo consideran frecuencias a partir de los megahertzios

1.3.1.2.1 Sangre.

El interés por el conocimiento de la impedancia de la sangre radica en el hecho de
que en las medidas de pletismografia de oclusion venosa y, en la aplicacién propuests por
Kubicek, de medida de gasto cardiaco, se mide la variacion de la cantidad de sangre en un
segmento del cuerpo a través de la variacion de impedancia eléctrica.

La conductividad de la sangre depende, entre otras cosas, del hematdcrito. Para
sangre humana a la temperatura corporal. La conductividad de la sangre no varia
apreciablemente de valor dentro del margen de frecuencias de TIE. Asi mismo, la parte
reactiva no es apreciable (Rosell, 1989).

1.3.1.2.2 Muisculos.

Los datos mas significativos de la impedancia del tejido muscular son los obtenidos
por F. Gielen, proponiendo edemas un modelo basado en la estructura del tejido.

La anisotropia de! tejido muscular es uno de los principales parametros de estudio.
La relacion entre las conductividades en las dos direcciones de medida (longitudinal y
transversal a las fibras) depende de la frecuencia y puede llegar a ser de 16 para frecuencias
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bajas. Al aumentar la frecuencia se reduce la diferencia relativa por ser cada vez mas bajas
las impedancias de las membranas.

Una conclusion importante a partir de estos datos es que si se quiere distinguir
musculo de sangre es mejor hacer las medidas en sentido transversal. En la practica esto no
se aplica en pletismografia, puede que por el hecho de trabajar a frecuencias de 100 kHz o
superiores, pero a baja frecuencia el incremento de sensibilidad para la direccion transversal
seria importante (Rosell, 1989).

1.3.1.2.3 Huesos.

Los huesos son otro tejido de estructura muy anisotropa, lo que hace dificil su
caracterizacion. Las medidas son siempre en vitro con el tejido inmerso en algun tipo de
solucién. El interés de la medida de impedancias esta en la mejor comprension de los
métodos eléctricos de lacion del creci > de huesos. Otra aplicacion es en la

dida de desmineralizacion ¢sea (Rosell, 1989).

1.3.1.2.4 Otros: Grasas, pulmones, Cerebro, Higado, etc.

A modo de resumen, y para incluirtipos de tejido no vistos anteriormente, en al tabla
1.2 se dan ia resistividades tipicas extraidas de varias referencias. No se da la parte reactiva
de la impedancias ya que en la mayoria de las referencias solo se hace mencién a Ia
resistividad.

Tejido Resistividad (Qm) _Frecuencia (kHz)
CSF 0,6 1-30
Cerebral 2,8-6,8 -
Grasa 20 1-100
Pulmonar 8-17 100
Higado 1 1
Hueso 18-55 1-10
Sangre 1,5-1,7 1-30
Musculo 1,2-3,4 Long. 0,1-1
6,7-18 Trans.
Rifion 0,8-1 1 MHz
Higado (perro) 7-8,5 10
Higado (H ) 0,9-1,7 1 MHz

Tabla 1.2 Resistividades tipicas para diversos tejidos (Rosell, 1989),
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Es de destacar, a partir de los datos de la tabla 1.2 Ia gran diferencia de
conductividad entre unos y otros tejidos. En principio, esto es una ventaja ya que es mas
ficil In identificacion de cada tejido, pero en algunos métodos de recc ion de
imagenes pueden provocar errores debido a la p ion de homogeneidad que se hace
(Rosell, 1989).

1.4 Variaciones de las propiedades eléctricas.
1.4.1 Variacién de la impedancia con Ia temperatura,

La impedancia de los tejidos biologicos decrece al aumentar la temperatura. Esta
variacion depende de la fr ia y es distinta para la conductividad y la permitividad.

Valores tipicos para Ac/o/°C estan entre 1,4y 2,3. Para € el margen de variacion es
mas amplio y depende de Ia frecuencia utilizada que en este caso es de SO Mhz. Los valores
para algunos tejidos son los de la tabla 1.3.

Tejido Acle
Sangre 0.3
Cerebro 1.1
Rifién 0.5
Higado 0.3
Musculo 0.3

Péncreas 1.1

Tahia 1.3, Coeficientes de temperatura de la permitividad relativa s $0 MH2.

Por debajo de los 100 Mhz los efectos de la temperatura son debidos a las energias
de activacion de las relajacionesa y 8.

Este hecho ha sugerido la posibilidad de monitorizar tratamientos de hipertermia.
Uno de los problemas que tiene esta técnica es la variacion del riego sanguineo que se
_produce en el tejido. Esta variacion también modifica la imped y a el efecto de
la temperatura (Rosetl, 1989).
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1.4.2 Variaciones dependi del vo! o de Ia concentracion.

Las variaciones dependientes del volumen o de la concentracion son las que se tiene
en cuenta normalmente para los métodos de impedancia. La variacion del riego sanguineo y
{a ventilacidon pulmonar son claros ejemplos. También hay que iderar las fl i
def fluido intercelular e incluso se podria pensar en cambios de concentraciones de iones en
membranas celulares.
También hay que incluir la deposicion de lipidos o la fibrosis en el higado o en
isculos, los tr ientos de la piel y la deteccion o seguimiento de crecimiento de tumores

(Rosell, 1989).

1.4.3 Variaciones relacionadas con la velocidad de Ia sangre,

Ademas de las variaciones de impedancia debidas al cambio de volamenes
producidos por la circulacion sanguinea, aparece otro fendmeno que esta relacionado con la
velocidad de la sangre y que también afecta a la impedancia

Tanto la parte resistiva como la reactiva de la impedancia de la sangre dependen de
la velocidad de esta por el interior de un conducto. Los mecanismos que dan lugar a este
fendmeno no son muy claros. La distribucion y la deformacion de los globulos rojos es una
de las explicaciones posibles. La variacion de impedancia también depende de la ori ion
de medida respecto al flujo, siendo mayor para la direccion fongitudinal que para la
transversal .

En el trabajo de Sakamoto y Kanai se estudia la impedancia a baja frecuencia y para
velocidades de la sangre senoidales. La conclusion mas importante de este trabajo es que
una parte importante de la sefial detectada al medir gasto cardiaco por el método de Kubicek
es debido al efecto de la velocidad de la sangre y no al cambio de volumen. Este efecto
también tiene que darse en TIE, aunque no existe ninguna referencia al respecto (Rosell,

1989).

1§ Efecto de las corrientes eléctricas en los seres vivos

Los efectos de los campos eléctricos sobre el cuerpo humano, aparte de los
denominados “no térmicos” y de origen desconocido, pueden ser de tres tipos térmicos,
quimicos y de estimulacion

En baja (recuencia, ¢} umbral de estimulacion es el que limita la maxima corriente que
puede circular por el tejido. Al aumentar fa frecuencia este umbral también aumenta y la
limitacion la dan los efectos térmicos. El umbral de estimulacion mas bajo se da para
frecuencias de decenas de hertzias, siendo, aproximadamente de 0,2 mApp. Para frecuencias
mas bajas y en continua, las corrientes pueden pravocar electrolisis y migraciones ionicas
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A partir de fos 10 kHz el umbral de sensacion es mayor de 100 mA. Haciéndose ya
mas importantes los efectos térmicos. En nuestro caso Ia limitacion de corriente (figura
1.10) se ha tomado teniendo en cuenta la normativa internacional que regula Ias corrientes
auxiliares de paciente méximas para aplicaciones de pletismografia (Roseil, 1989).

1 j(mA)
ms

10
I

0.1

; b
1 kHz 10 kHz 100 kHz f

¢

Figura 1,10, Limite de Ia corriente permitida en para pleti afia segin Ia morma

1EC 601-1 (Rosell, 1989).
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2. Disefio e interpretacién del sistema prototipo.

2.1 Métodos generales de medida y estrategins.

Si consideramos el objeto bajo estudio como un multipuerto, se puede caracterizar
este por la matriz de impedancia o por la admitancia, dando lugar cads una de ellas a
distintas alternativas de medida. En el método que llamaremos de impedancimetria, se
establecen las condiciones de contorno de forma que sea conocida la corriente, siendo las
variables a determinar, en este caso “a medir“, las tensiones en el contorno. Por lo contrario,
en el método de admitancia se aplicaran las tensiones en el contorno y se medira la corriente.

Teniendo en cuenta las posibles alternativas para la reconstruccion de la distribucion
de impedancia, cada una de las técnicas anteriores, se pueden separar en dos grupos, cada
uno de los cuales lleva a un si de medid, ) diferente. Por un lado estén los
sistemas que fijan la corriente o la tension distinta de cero, en un punto que tiene que irse
desplazando sobre la superficie, y por otro los que simultineamente fijan las condiciones de
contomo en todos fos puntos accesibles y a la misma frecuencia. Esta ultime observacion es
importante ya que, como se vera posteriormente, un sistema totalmente paralelo fija
simultaneamente todas las condiciones de contorno pero a diferentes frecuencias.

Desde un punto de vista tedrico, excitar solo por un punto es un caso particular para
definir todas las condiciones de contorno. Pero es de uso comun en teoria de circuitos
considerar sola una entrada distinta de cero y posteriormente, en el caso de que el sistema
sea lineal, aplicar superposicion. Teniendo en cuenta que siempre se considera que el medio
es lineal, no tendria sentido utilizar métodos de inyeccion por varios puertos
simultaneamente ya que seria una combinacion lineal de las medidas efectuadas. El motivo
por el que se realizan este tipo de medidas es para maximizar la relacion sefial-ruido en las
tensiones detectadas ( Isaacson, 1986).

Otra clasificacion posible es dependiendo de si las medidas se realizan todas

ialmente (si serie) o hay algun tipo de procesado en paralelo utilizando varios
canales de medida ( sistemas paralelos).

2.1.1 Métodos que establecen condiciones de contorno en un punto,

Estos métodos son los que facilitan los datos para los algoritmos de reconstruccion
basados en retroproyecc:én sensibilidad y penurbaclon La consecuencia sobre ef sistema de

ion es la idad, o posibilidad, de ir conmutando la excitacion sobre los diferentes
electrodos, con lo cual basta disponer de una sola fuente de corriente o de tension y un
sistema de multiplexaje.

Ast un sistema de medida de impedancia responde al esquema de la figura 2.1  y un
sistema de medida de admitancia al de la figura 2.2.

Para 1a medida de impedancia, al fijar una condicion de contorno, que es la derivada
de potencial en un punto (condiciones de Neumann), es necesario ademas definir ¢l potencial
de otro punto (condiciones de Dirichlet), para tener definida la referencia de tension
(apartado 3.2).
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Figura 2.1, Sistemn de fida de | fancia unipok (Rﬁi&-ll. 1989).
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2.1.2 Namero de electrodos y estrategins de medida.

Si solo se dispone de M medidas y no existe ningiin conocimiento previo del objeto,
solo se podran estimar M variables independientes. Si N es el nimero de electrodos las
medidas independientes seran: N*(N-1)/2, ya que de todas las agrupaciones posibles de los
N electrodos en pares N*(N-1) solo son independientes la mitad, segin se desprende del
tearema de la reciprocidad (apartado 3.3).

En nuestro caso tenemos 16 electrodos, por tanto el numero de medidas
independientes posibles es de 120. Ademas para el caso de inyeccion adyacente, hay dos
medidas que son a dos hilos y se desprecian. Por lo cual, las medidas independientes serén
104,

Las estrategias de inyeccion de corricnte que han dado mejor resultado son
adyacente y polar, los trabajos de investigacion van relacionados con el margen dinAmico de
las medidas (Seagar and Brown, 1987a). La inyeccion adyacente que es la que utilizamos en
este trabajo consiste en aplicar corriente altera de la forma I sen 6, en un par de electrodos
como se indica en la figura 2.3a,b. La inyeccion polar (figura 2.3c,d), aplica la corriente en
electrodos opuestos.

(a) (b)

/7 -
(e PO p
© ) 4

Figura 2.3. Esrategias de inycccidn ¥ medida (Seagar y Brown, 1987a),

Hay que tener en cuenta que el margen dinamico total que se requerira en el sistema
es la suma en decibelios del margen dinamico para la sefial de menor magnitud (resolucion) y
el margen dindmico de las propias medidas, se considera que el método con margen
dinamico menor es el de inyeccion polar. Por este molivo es mas adecuado cuando no se
dispone de un sistema de medida de gran precision. Su inconveniente es una baja resolucion
espacial comparado con el de inyeccion adyacente (Rosell, 1989)
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2.2 Anélisis de los errores en Ias medidas.

2.2.1 Ruido térmico.

Si las primeras etapas del sistema tienen la suficiente ganancia, las fallas solo vendran
determinadas por estas y por el posible ruido existente en el objeto que se mide o en los
electrodos. En principio existe una cierta unanimidad en suponer que el ruido aleatorio de
procedencia térmica no es una de las fuentes de error mas importantes en TIE (Seagar y
Brown, 1987a, Rosell et al, 1988a, Murphy y Rolfe 1988 ), esta afirmacion se basa en el
hecho de que el error aleatorio se puede reducir a base de promediados. Sin embargo la

idad de promediados o de un filtrado muy selectivo limitara en ultimo extremo la
velocidad de adquisicion. Teniendo esto en cuenta, se demuestra que, para una velocidad
dada por un ruido prefijado, un sistema paralelo tiene una relacion S/N M veces mayor que
uno serie, siendo M el nimero de canales de medida (Seagar y Brown, 1987a ) El sistema
mas eficaz de ruido térmico, en el caso de demodulacion coherente, es el de filtrado paso
bajo después de la demodulacion (Rosell et al, 1988a ).

2.2.2 Interferencias

Para el andlisis de las interferencias introduciremos una clasificacion en dos grupos:
las internas y las externas, Las internas son las que provienen de circuitos pertenecientes al
mismo sistema de medida y las externas todas las generadas fuera del sistema. Dentro de las
internas también se incluyen problemas tales como la diafonia entre varios canales o entre
distintos puntos del circuito.

2.2,2.1 interferencias internas.

Existen dos fuentes principales de interferencias internas: la seial generada para
realizar la medida y las lincas de contral del sistema.

En una medida de impedancia se requiere que el sistema sea activo, por lo cual es
imprescindible generar e inyectar una seal en el objeto a medir. Por otro lado, las tensiones
o corrientes a medir pueden tener niveles muy bajos e inevitablemente existira un cierto -
acoplamiento entre los circuitos de ataque y los de medida que nos introduciran un cierto
error. Los puntos mas criticos seran aquellos en que los dos si estén mas
préximos Asi, los cables de conexion de los electrodos y su conector es uno de los puntos
mas criticos (Brown y Seagar, 1987, Rosell et al., 1988a)

Otro punto es cuando se usa un multiplexor para inyectar ia corriente por los
distintos electrodos. Para los sistemas de adquisicion serie, el multiplexor de cnlrada que
realiza las medidas también introduce diafonia entre los canales (Murphy, 1987). :
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2,2.2.2 Interferencias externas.

La mayor interferencia externa en aplicaciones medicas es la proveniente de fas
lineas de distribucion eléctrica. Sin embargo, no es muy importante para las aplicaciones
usuales ya que su frecuencia queda muy alejada de la banda utilizada en TIE. Pueden ser
fuentes de ervor mas importantes los sistemas digitales en el entorno de medida y también los
posibles parasitos de la red. También hay que tener en cuenta fa posible generacion de cargas
estaticas en el paciente, lo que lleva a la necesidad de incorporar desacoplamientos de
continua en los circuitos de medida (Rosell, 1989).

2,2.3 Otros errores en la medida.

Uno de los aspectos que ha merecido mas atencion, por parte de los pocos grupos
que han investigado los errores en sistemas de TIE, es el rechazo de modo comiin (CMRR).

Los primeros autores que comentaron los errores que puede introducir ta propia
seiial inyectada debido a un CMRR limitado fueron Seagar y Brown (1987a). En este mismo
articulo ya se discute la posibilidad de utilizar realimentacion activa para aumentar el CMRR
efectivo a la frecuencia de trabajo en sistemas de medida serie.

El método propuesto por Seagar utiliza un electrodo extra para inyectar Ia
realimentacion activa sobre el paciente. El grupo de Barcelona ha utilizado el circuito de ia
figura 2.4, y retroalimentan a través de la fuente de vorriente. Una ventaja es el ahorro de un
electrodo. También se ha demostrado (Rosell et al ., 1988a) que, al inyectar por otro
electrodo, el error de la medida aumenta, '

e S

L

AV + Vz - }
PR da

Flgu ra 1.4. Circuito para In verificacion dc lns crrares ln‘rmluchlm par fos denqullihrlm de
) a reali ifin ac!hn (R«m-ll. l‘)m). :
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Otro factor que limita el CMRR efectivo es el desequilibrio exi en los
antes de llegar al amplificador diferencial. Este problema esta analizando en Murphy y Rolfe
(1988). Segiin Murphy, si se considera el circuito de la figura 2.5, 1a tension diferencial que
se obtiene a la salida debida al desequilibrio de impedancias es aproximadamente:

Vdif= 4 efARAC) Vcm + j (4n fARAC) Vem (8)

Esta formula, para valores usuales de impedancias de electrodo y capacidades de
estrada de los detectores de tension, hace concluir, al autor antes citado, que el principal
error que se comete es en la parte imaginaria. Por lo cual, si se esta interesado solo en la
parte real y se demodula coherentemente el error es muy bajo. Esto es cierto para un circuito
tan sencillo como el propuesto, pero si se considera toda la cadena de medida y los CMRR
de los operacionales, aparecen varias etapas de este tipo que introduce en el desfasaje.
Como consecuencia, el error se produce también en la parte real.

Ry
W
) Vo
vdift
R,
- _LC’
Ay Vem 77777
Ry~ Rj +AR
G- G+ ACH

Figura 2.5. CMRR y desequilibrio de impedancias (Mufphy l§l1); _

Otro de los errores, generalmente considerado, son las derivas e inestabilidades de

ampluud de generador de corriente (Murphy, 1987). En el caso de que cada medida se haga

| , ¥ las ima sean dinamicas, es facil ver que e! valor de retroproyeccton

es directamente proporctonal a los cambios de amplltud del generador de corriente entre los

instantes en que se ha adquirido a referencia y la medida. Esto no es asi para los sistemas de

adquisicién simultanea, por lo que esta es otra ventaja clara que ofrece frente a los sistemas
serie.
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2.2.4 Relacién seital/ruido.

En los métodos de reconstruccion para imagenes dinamicas, solo es importante la
relacion entre el nivel de la sefial y la parte aleatoria del error. En el caso de imagenes
estiticas los errores si aticos aft a la medida, pero s0lo es uno mas de los problemas
que tienen este tipo de imagenes en aplicaciones medicas (espaciamiento de los electrodos,
contorno, etc). Asi, para imagenes dinamicas es posible aumentar la relacion seital-ruido a
base de promediados. Esto sera posible siempre que el fendmeno de interés sea suficiente
lento o sea repetitivo. En el primer caso, las medidas se repiten varias veces, tanto para la
“referencia® como para la “imagen”, y se promedian antes de retroproyectarlas. Para el
segundo caso, es necesario disponer de una referencia para superponer las medidas
correspondientes (Rosell, 1989).

2.3 Revision de sistemas de adquisicién,

En este apartado se analizan y comentan diferentes disciios de sistemas de
adquisicion para tomografia de impedancias publicados hasta la fecha. Se han agrupado
siguiendo una clasificacion utilizada habitualmente en las publicaciones especializadas en
este tema. Los tres primeros si de medida: serie, iparalelo y paralelo, responden a
lo que hemos clasificado previamente como sistemas de impedancias que fijan la corriente
solo en dos puntos. La diferencia entre ellos esta en coma se adquicren las tensiones. En el
sistema serie la adquisicion se realiza secuencialmente, utilizando un solo amplificador para
medir todas las tensiones para cada una de las interconexiones independientes de corriente.
En el sistema semiparalelo la deteccion se realiza simultincamente para cada inyeccion de
corriente utilizando tantos amplificadores comu electrodos. Por ultimo, en el sistema
paralelo se utiliza, ademas de maltiples detecciones, maltiples fuentes de corriente para
evitar asi las conmutaciones secuenciales

En el ultimo apartado se comentan los sistemas de adquisicion destinados a producir
imagenes segun los métados adaptativos de inyecciones optimas.

2.3.1 Sistemas sevie,

Los sistemas serie publicados hasta la fecha son \arios pero solo en un caso, el de la
universidad de Sheffield (Brown y Seagar, 1987) se han « ido ima en |
Hay otros sistemas con los que se han obtenido imagenes en maquetas bmlogu:as Los mas
importantes, o documentados, son el desarrollados en la universidad de Oxford (Murphy y
Rolfe, 1988) y mas recientemente el de Boulay (Boulay et al ., 1988).
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Figura 2.6. Sistema de medicién serie. La seleccitn de los ek dos de inyeccion y deteccidn
se realiza a través de dos multiplexores. Solo hay un canal de medida constituldo por us amplificador
de instr ién, un multipticador, un filtro paso bajas y un convertidor A/D. Z¢ representa Ia
impedancia de un objeto a medir, Ze la de l0s electrodos y Zin Ia de cads entrada sl clrcuito (Rosell,

1988a).

El sistema de Sheflield esta descrito en el articulo de Brown y Seagar (1987). Se
trata de un equipo de TIE de 16 electrodos mas uno de reglamentacion. La estrategia de
medida es de inyeccion y deteccion por los electrodos adyacentes. Las caracteristicas mas
destacables son: el uso de guardas activas en todos los electrodos, la normalizacion que se
realiza de los margenes dinamicos con un MDAC en la conversion A/D y el uso de un
integrador a la salida del multiplicador empleado para la deteccion coherente. Este ultimo
hecho posibilita la gran velocidad de adquisicion de este sistema, 20 imagenes por segundo
sin redundancia, a pesar de ser un sistema serie. Otra caracteristica del sistema es la
utilizacién de una reglamentacion activa utilizando un electrodo extra que se coloca por
debajo del plano formado por los 16 r También disp de un si de
sincronizacion con el ECG, usindose para ello 3 electrodos mas.

El sistema de Oxford tiene la ventaja de poseer una tarjeta microprocesadora para el
control directo de la parte analogica y las comunicaciones con el PC, Sin embargo es mas
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lento al carecer de integrador y tampoco posee guardas acnvas, Io que se hace problematico
st uso en humanos, i

2.3.2 Sistemas semiparalelo,

El "s|slema de Barcelona” es de este tipo y se¢ han obtenido tanto imigenes en

tas como en | Sus jas resj alos serie son:

q

- Mayor velocidad de adquisicion o, en su caso, aumento de la relacion S/N.

-Eliminacion de los desequilibrios de ganancia o fase para la sefal de modo comun,
debidos a mulliplexor de entrada.

- Cancelacion de las derivas de |a fuente de corriente

La lacion de las inestabilidades en amplllud de la fuente de corriente se
consigue gracias al método de reconstruccion de imagenes dinamicas. El efecto de un
incremento de la corriente inyectada afecta por igual a todos los valores adquiridos para
cada una de las inyecciones de corriente realizadas. Si al reconstruir la imagen, por el
método de retroproyeccion, existe una diferencia constante (en valor relativo) en todas las
tensiones de una inyeccion, esto se transforma en una retroproyeccion uniforme que solo
altera el valor medio de la imagen reconstruida.

£

Figura 2.7, Sistema semiparatelo, Sc incrementa ia velocidad de medida utitizando varios
canales, El convertidar A/D no en necesarin duplicario ya Yue 1 velocidad viene limitada por bos filtron
raso baja (Roscll, 1988h),
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2.3.3 Sistema paralelo,

Entendemos como si paralelo aquel que no ita una i poral de
excitaciones para construir la imagen. La unica propuesta de solucion dada hasta la fecha se
debe a Murphy y Rolfe (1988) y se basa en la inyeccion simultdnea de todas las excitaciones
independientes multiplexadas en frecuencia.

Los problemas practicos de realizacion de un sistema de estas caracteristicas son
enormes. En primer lugar, las frecuencias no pueden estar muy separadas ya que las
caracteristicas de los tejidos dependen de la frecuencia. Esto lieva a la necesidad de una
selectividad en frecuencia muy alta en los circuitos de medida. Otro inconveni es ia
aparicion de seflales de modo comin muy grandes debido a que por todos los electrodos
estara circulando corriente al mismo tiempo. La (nica mejora importante que tiene un
sistema de este tipo, es su velocidad , que se puede obtener con otros métodos.

2,3.4 Sistemas adaptativos.

Aqui se comentan los sistemas con multiples fuentes de corrientes, usen o no
algoritmos adaptativos para la inyeccion optima de corricntes.

Los grupos que trabajando en este tipo de sistemas son:

-RPI Troy, New York ( Isaacson, Gisser, Newell, ...)

-University of Wasshigton, Seattle (Kim, Woo,..)

-University of Winsconsin, Madison { Webster, Tompkins, Hua,..)

-Oxfrod Polytechnic (Breckon, Pidcok,...)

El sistema de Washington (Kim y Woo, 1987b) puede tener de 32 a 196 electrodos.
Es un sistema muy versatil, basado en el microprocesador 68000 y una PC para el control.
La frecuencia de la sefial es de 100kHz y se utiliza un MDAC para cada electrodo con un
control de amplitud de la sefal inyectada de 8 bits. La medida de tension es unipolar, con un
solo canal de medida. El paso a continuacion se realiza con un medidor de valor medio. Con
este sistema se han obtenido imag en una maqueta con 32 electrodos. Los autores
sefialan [a existencia de ruido provocada por la parte digital ( Kim et al, 1987a) y la
necesidad de aumentar la velocidad del sistema.

El sistema del Rensselaer Pol. Inst. (Gisser et al., 1988) tiene la misma concepcion
del anterior pero esta limitado a 32 electrodos. Su principal ventaja, desde nuestro punto de
vista, en comparacion con el de Washington, es el uso de un demodulador coherente (AD
630). El sistema esta basado en la PC y una placa de adquisicion (DT 2801-A). La
frecuencia de trabajo es de 15 kHz. La medida también se realiza unipolarmente en cada
eleclrodo gracms a un multiplexor antes del circuito demodulador. Hay publicadas diferentes

tas obtenidas con este si (Goble y Gallagher, 1988, Newell et al,
1988) Debcmos hacer notar que la frecuencia es bastante ba)a y la impedancia de los
electrodos y la piel podria ser importante en las aplicaciones sobre humanos. Los electrodos
que actualmente se usan en este sistema tienen una superficie Util de 12 cm’ lo que les da

M
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una impedancia muy baja al utilizarlos en disoluciones salinas. LLos sistemas de Oxford y
Madison siguen la misma linea que los anteriores (Rosell, 1989).

2.4 Diseito del sistema prototipo.

Tomando en cuenta las consideraciones de los canpulos anteriores y ¢l apoyo
econémico y cientifico del Instituto Mexicano de Psiquiatria, se disefiaron los circuitos
electronicos en ¢l laboratorio de Bicingenieria a cargo del M en C. Angel R. Zapata Ferver.

2.4.1 Especificaciones iniciales.
Las especificaciones basicas del sistema son:

16 electrodos

Medidas a cuatro electrodos

Estrategia adyacente para la inyeccion de corriente
Frecuencia entre los 20 y los 50 Khz

Adquisicion directa al IBM PC bus.

El disefio y construccion del prototipo se desarrollo en forma modular con el fin de
corregir 0 aumentar en el futuro.

Las primeras pruebas se desarrollaron con el pcontrolador M68HC 11, por medio de
un programa almacenado en memoria EPROM, se enviaba a través de los puertos del
ucontrolador una secuencia de B bits, que servia para direccionar los multiplexores
analogicos que hacian rotar la fuente de corriente, simulando un sistema serie (apartado
2.3.1). De forma similar se direccionaban los multiplexores que sensaban los voltajes, y
después se rectificaban obteniendo una sefial de corriente directa que entraba al convertidor
A/D que esta integrado dentro del pcontrolador, por ultimo los datos se transmitian a través
del puerto serial del pcontrolador hacia la PC.

Consideramos que en el futuro se puede retomar esta técnica para hacer auténomo el
sistema de adquisicion y por tanto mas rapido.

2.4.2 Oscilador a puente de Wien y fuente de corriente controlada por voltaje.

El circuito oscilador a (FET) utilizado en este disefio, consta de un amplificador
1.M318, con entrada a transistor por cfecto de campo. Se utilizan dos polos en el camino de
ia retroalimentacidn positiva, balanceado por la ganancia del camino de la retroalimentacién
negativa para producir una oscilacion estable.

La fuente esta diseftada (Zapata y cols) para lograr una onda senoidal de 20-50 KHz
y tiene la ventaja de pasar solo corrente directa leve a través de los electrodos. Esto
minimiza la polarizacion y la corrosion, la cual podria ocurrir si una corriente minima y
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limitada, pasa a través de los electrodos durante un periodo de tiempo extenso, tal como
podria ocurrir en una situacion de monitoreo constante.

18
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Figura  2.8. Onacilador a puente de Wien y fuente de corriente controlsda por voltaje
(Diseiada por Zapata y cols.).

2.4.3. Phatom de 16 electrodos.

Construido con un tubo de PVC de 16 c¢m de diametro, en el cual se hacen pruebas
de inyeccion de corriente en un rango de 20 a 50 KHz. Dentro del "phantom"” se asume que
inicialmente existe una resistividad constante y la corriente aplicada a dos pares de
electrodos adyacentes es equivalente a un dipolo y produce lineas equipotenciales. El
principio empirico de reconstruccidn hace que una pequefia vanacion en la resistencia dentro
de tal sector del "phantom" produzca un pequelo cambio proporcional en la diferencia de
potencial entre los electrodos sobre el limite del sector que encierra ¢l cambio en la

resistencia.

16
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x

Figura 29, Configuracién de los multiplerores. Por el demultiplesor non se inyects Ia
corriente y por cf muitiplesor par sale Ia corriente a tierra (Ocampa y cala., 1998).

Las mediciones de voltaje en los electrodos del phantom se hacen a través de dos
multiplexores analdgicos 4051, El primero lo utilizamos como demultiplexor conectando Ia
fuente de corriente como entrada y demultiplexando la salidas a los electrodos nones. Al
segundo le conectamos los electrodos pares y los multiplexamos a tierra De tal manera que
siempre entra la corriente por un electrodo non y sale por un electrodo par (Ocampo y cols.,
1995).

k1)
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2.4.4, Amplificadores BufFers.

Para obtencr impedancia alta a la entrada de los multiplexores que van al circuito
medidor de voltaje y reducir al minimo ia deteccion de ruido y los efectos de las
capacitancias parasitas, empleamos estos amplificadores. Las frecuencias usadas en TIE, 10
a 100 KHz, en la mayor parte de los amplificadores operacionales tendran un
desplazamiento a lazo abierto de 90°. En nuestro circuito empt S un lificador con
moderado ancho de banda, el TLO84, que presenta un defasamiento de 63° (a -90") Debido
a este defasamiento, la ganancia diferencial para una medicion en fase provoca un error no
medible.

En este diseiio se elaboraron cuatro arreglos como los que se muestran en la figura
2.10, conectando cada amplificador buffer a un electrodo del phantom.

Figura 2.10, Arregln de cunten nm|iliﬁl;ull«nrct hufTers, uliﬁzamln ol TLiNY,

2.4.5. Amplificador de instrumentacion .

Para disminuir el ruido utilizamos un amplificador diferencial y amplificamos |a sefial
con una ganancia que puede ser ajustada, de acuerdo a la carga que contenga el phamton.
Las entradas al amplificador diferencial vienen de dos muluplemrcs de 16:1 que estan
conectados al phantom y solo con direccionar los multiplexores adecuad, [ s
la diferencia de potencial en los electrodos adyacentes Esta forma de medir la diferencia de

potencial se conoce como el método de 4 electrodos (seccion | 2.2 2)
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2.4.6, Medidor de voltaje y demod"nvln'ciﬁn tl_g 1a sfﬂhl. :

idiendo el efecto de

En la tomografia por imy tria, se obti en Tos datos
una sefial de tipo portadora de radio frecuencia (RF) y debido a que no estamos interesados

en dicha portadora, simplemente demodulamos la sefial para obtener {a informacion.
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Figura 2,12, Rectificador de precision (Zapata y cols.),

Los rectificadores son los demoduladores mas simples; en este proyecto se
implementéd un rectificador de precision, para bloquear la posicion negativa de la seiial. Una
vez que la sefal ha sido rectificada, convirtiendo esti a CD efectuamos simplemente un
filtrado, con un filtro Butterworth paso bajas de 2° orden como ¢l que se muestra en la

figura 2.13.

kY]
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Figurs 2.13, Filtro Butterworth, paso bajas de 2° orden.

2.4.7 Control del sistema y adquisicién de datos por medio de una PC.

E! control del sistema de tomografia por impedancimetria se hace a través de una
tarjeta que se interfasa con el IBM PC bus, tomando como referencia la arquitectura del
microprocesasor 8088. Esta tarjeta diseflada en el laboratorio de bioingenieria tiene como
funcion direccionar a los multiplexores que inyectan corriente y miden el voltaje, ademéas de
digitalizar la sefial de corriente directa que entrega el sistema. La interface a la PC se hace a
través de 2 chips 8255 que tienen 3 puertos programables de I/0. Y la conversion de la sefal
analogica a digital se realiza a través del convertidor ADCI205CCJ. La tarjeta es
controlada por medio de un programa en lenguaje C y se direcciona del puerto 300 Hex al
30F Hex (Ocampo y cols., 1995).

Sefial Analogice

COaANBM~aD» E—

Figura 2.14. Diagrama a bloquer de Ia operacién de 1/O, de s tarjeta controlsdors det
sisterna.
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El propasito del diseiio de esta tarjeta es el de interfazar ¢l sistema de adquisicion de
TIE, con la PC, para hacer el procesamiento de los datos. Las caracteristicas de la tarjeta
son:

- Seis puertos para [/O de 8 bits (2 circuitos 8255).

- Una entrada analdgica (1 convertidor A/D de 12 bits).

2.4.7.1 Mapade 1/O dela PC,

El disefio de la PC provec de 10 bits para direccionar los puertos, desde A0 a A9,
para un total de 1024 direcciones para puertos. El mapa de 1/O es dividido en dos partes, las
primeras 512 direcciones del 0000h a 01FFh son asignados a la tarjeta madre del sistema
(mother board). El espacio de direcciones del 0200h al 03FFh, son 512 direcciones a
puertos, que estan disponibles para tarjetas que se pueden colocar en los slots de ta PC. La
tabla 2.1 muestra el mapa de 1/O de la PC y el drea en donde esta ubicada la tarjeta de
control del sistema de TIE. La tarjeta esta disciiada para habilitar 16 puertos de la direccion
del 300h al 30Fh.

_Rangaen Hex.  Usn e v o

VOD-00F DMA chip 8237A-5
020-02] Interrupt 8259A
040-043 Timer R253-5
060063 PPl B235A-5
ORO-083 DMA page registers
0AXx NMI mask register
(OCx Reserved
OEN Reserved
100-tFF Not usable
200-20F Game control
210-217 Expinsion unit
220-24F Reserved
278-27F Rescrved
2F0-2F7 Reserved
2F8-2FF Asynchrostous conumications (2}
B —
320-32F Fined disk
3ITR-ITF Printer
380-3RC SDLC comunica ions
3R0-389 Binary synchron s comumications (2)
IA0-3AY Binary synchronous comunications (1}
3AB0-3BF 1BM monochrome display/printer
3C0-3CF Reserved
3ID0-3DF Colot/graphics
3E0-3F7 Reserved
IF0-3F7 Diskette
AF8-3FF Asyucthronous commnications (4 -

Tahla 2.1, Mapa de VO de la PC,

4
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2.4.7.2 Tarjeta de control y adquisicién.

La figura 2.15 ilustra el disefio de la tarjeta de control y adquisicion. Las sefales de
control IOR e IOW (lectura y escritura respectivamente) son habilitadas a través del
software, junto con la direccion que activa el decodificador Iogico.

Dos buffers de tres estados (74L.5244) son conectados al bus de direcciones, del A0
al A9, asi como las sefales de control: IOR, IOW, AEN, RESET DRV y CLOCK, el bus
bidireccional (74LS245) se conecta al bus de datos, del DO al D7, todas estas sefales
provienen del bus de la PC y la salidas se indican con una letra B (buffered).

La tabla 2.2 muestra el espacio de direcci que ja la tarjeta y la forma en
que trabaja el comparador 74LS688 para interactuar con el decodificador 74LS154,

ENTRADAS SALIDAS
Comp. Deco. Comp. | Deco.
AsAr [A1AAs [Ad [A A1 A A | A=Q
Hex PP, |PPP, |G, |DCBA G, Port.
X XX | XXX X[XXXX 1
300 1 10 0 0 0Jjo000 [} E0
301 1 1|00 O 00001 0 El
302 1 1{0 00 f0j0o010 0 E2
303 i 1looolofoott 0 El
304 1 1{oo0oo0fo0jor100 0 E4
308 1 1jooo{O0j0o] 0 0 ES
306 1 110 00 001 1 o0 0 E6
307 1 110 00 o111 0 E7
308 ! t1000[|O([1lO0O0OGO 0 E8
309 1 1j000 0|01 001 0 E9
30A 1 11000 4:01[1°0 1010 0 El0
308 1.1 10:0.01.0{1.:0.1"] 0 Ell
0C 1 1:]os6:0[01l-100 0 El2
30D L1 [0:020 )01 1.0:1 0 En
0E (" 1-1foros0 todiir o 0 El4
0F [ 102000 [H01 AV L 0 Els
X XX XXX | X XXX X[ )

Tabla 2.2. Espacio de direcciones que maneja Ia tarjeta de control. Siempre y cuando P, Py
estén cn alto y Py, Py, Py estén en bajo, se activara et decodificador dejando pasar las direcci del
puerio seleccionado.

El circuito comparador 74LS688 se configura de tal manera que solo cuando las
direcciones Ao y Aq estén en alto y Ay, Ag, As estén en bajo (conectadas a pa, s, pa. pi, Po,
respectivamente), si la comparacion es correcta se active en bajo la salida P=Q,
asegurindonos de que estamos en el espacio de direcciones adecuado. Cuando las
direcciones son diferentes al rango establecido (300h a 30Fh) se consideran como variables
de tipo no importa (X) y la salida P=Q del comparador se activa en alto. Para que el
decodificador funcione las sedales G, y G, deben estar en bajo, G, esta conectado a la salida
P=Q del comparador de tal manera que siempre que e} espacio de direcciones sea correcto
se activara el decodificador dejando pasar las direcciones del puerto seleccionado.
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El Intel 8255 es un chip que posee tres puertos programables de 1/0. Contiene un
registro de control y tres puertos de 8 bits, denominados A, B, C. El puerto C se puede
separar en una parte alta (PC4-PC7) y una parte baja (PCO-PC3).

En la figura 2.15 se muestra la conexion completa de los 2 chips 8255. Se pueden
configurar en tres modos bésicos:

1. Modo 0: basico 1/0.
2. Modo 1; strobed I/O.
3. Modo 2: bus bidireccional.

La primera instruccion que se manda a través del software es para definir el modo de
operacion del 8255, los datos almacenados en el registro de controi indican la forma en que
funcionaran los puertos, ya sea de entrada o salida (lectura o escritura respectivamente). La
tabla 2.3 muestra las operaciones basicas del 8255.

El 8255 funciona cuando la sefal de chip select (CS) es activada por el decodificador
logico. Mediante Ag y A, se puede seleccionar el registro de control o uno de los tres
puertos para la transferencia de los datos.

Al._AQ RD. 5 WK [ 1
(Lect
[ 0 0 1 0 Dct Port-A al bus de datos
0 1 0 1 0 Del Port-B al bus de datos
1 0 0 1 0 Del Pont-C al bus dc datos
(Escribir)
0 0 1 0 0 Dcl bus de datos al Port-A
0 ] 1 0 Q De| bus dc datos al Pon-B
] ] 1 0 0 Dcl bus de datos al Post-C
1 1 1 0 0 Dcl bus de datos al control
(Desabilitar) - -~

X X X SonX 1 Bus de datos a tres cstados
1 1 Qe 0 Condicion ilcgal

X . ..X 1 b 0 Bus de dalos a tres estados

Tahla 2.3,  Operacién bkﬂlfl del Intel 8288,

Para el disefio de la tarjeta, se programaron los dos 8255 en modo 0, configurando el
primero con tres puertos de 8 bits como salidas (escritura) y el segundo con dos puertos de
8 bits (Port-A de lectura, Port-B de escritura) y dos puertos de 4 bits (Port-C-alto de
lectura, Port-C-bajo de escritura). La figura 2.16 ilustra Ia definicion del registro de control
y la forma en que se programo.
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Modo de seloccion
{=activo
Grupo A

[Ds [Ds[p4[p3] [D2]D1 |0 ]

Modo de seleccion del grupo A
00=Modo 0, bdsico /O
01=Modo 1, strobed I/0
1X=Modo 2, bus bidireccional

Port C (bajo)
I=input
O=cutput

Port B

Port A r

1=inpul (l;lllpul

O=output =outpul
Port C (alto) Modo de scleccion del grupo B
I=input (=Modo 0, bisico I/0
O=output 1=Modo 1.strobed I/O

M T e

Grupo A Grupo B
[0 Gletils) GLeld]

Figura 2,16, Definicién del registro de control para el Intel 8288, Para ¢l primer 8288 se
definen todos los puertos como salidas (B0 hex) y para el segundo se define el port-A y port-C (alto)
como entradas y port-B y port-C (bajo) como sahidas.

El convertidor analogico-digital utilizado en el diseiio de esta tarjeta de control es el
ADC1205CCJ de National Semiconductor. Es de tipo CMOS con 12 bits de resolucion y
utiliza el método de aproximaciones sucesivas. Tiene 24 pines, 8 de los cuales los utiliza
para entregar el resultado de los datos, manda primero 8 bits que corresponden a la parte
alta del dato y tras una secuencia de las seflales CS, WR y RD envia los cuatro bits faltantes
que corresponden a la parte baja del dato de 12 bits. Utiliza un tiempo de 100 ys en cada
conversion y funciona bajo las siguientes especificaciones: DV = 5V, Vg = 2.33 (debido a
que los voltajes censados son menores de 2 volts), Verx = 1.0 Mhz, V- = GND (ya que se
utiliza en forma unipolar), el diagrama de tiempos se muestra en la figura 2.17.
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Aytesitn fyte-hajn

Figura 2.17. Diagrama de tiempos del convertidor ADC120S.

Las seilales WR y CS deben estar en bajo para comenzar la conversion, la linea INT
se activa en bajo cuando la conversién a terminado. Para leer los datos DB12-DBS8 a Is
salida del convertidor es necesario que CS y RD estén en bajo, para leer la siguiente
secuencia de datos BD7-BDO0 todas las sefales se ponen en alto y nuevamente CS y RD en
bajo, como lo indica el diagrama de tiempos.

Las lineas WR, CS y RD se conectan al Port-C-bajo del segundo 8255 y tienen la
funcién de controlar el inicio de conversion y lectura de los datos, estas sefiales se envian &
través del software. La linca INT se conecta al Port-C-alto del segundo 8255, de tal manera
que se esta checando por medio del sofiware cuando termina la conversion.

La tabla 2.4 indica las salidas digitales que debe proporcionar la tarjeta, a través del
Port-A del primer 8255, que se encargan de direccionar el multiplexor y demultiplexor
analogicos que inyectan la corriente (seccion 2.4.3) y a través del Port-B del mismo 8255 las
salidas digitales que se encargan de direccionar el multiplexor que censa el voltaje en los
electrodos.

MUX-T — MUR.V
Port-A Port-B
DIR-I NON PAR DIR-V | V) V.2
Hex CRA CHA 0 eeyney. cX | DCHA L DCDA
AEC O WO V) 2 Tx‘x'ifi'fi“mc
0_ [ 000]_T_ 0000 | 3, 210010 (000
T00Y_| 0001 X T [O0T0 [ 00T}
0010|000l 3, k 00 | 0011
0010|0010 3 3T oI
R e B
T kA 10
4 10001l 3, y]
100_[ 0100 Ry |1
T 1010 . A | TOTo [ To0T |
33 010 AB [Tolo [ToTl]
3 T 010 —CB_[ 100 [ 10
REMeit) (
— 76 T ED |10
rid 1T s 0]
07| 0000 T,Te

Tabla 2.4. Salidas digitales que debe proporcionar la tarjcta pars direccionar los
multiplexores del sistema TIE,
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A continuacion se muestra en la figura 2.18 un fragmento del programa TIE1.C
elaborado en el Lab. de Bioingenieria, la funcion “adi2()” se encarga de enviar las
instrucciones necesarias para controlar el direccionamiento de los multiplexores del sistema
TIE, utilizando la estrategia de inyeccion de corriente en forma adyacente (seccion 2.1.2).

ad12(
int .j:

outp(CTRL _1,0x80); /* el primer 8255 en modo 0, lodos como salidas */
outp(CTRL_2,0x88); /* Activa el 8255 en modo O, con ef puerto D como */
/* entrada de los datos del A/D y la parte baja del */
/* puerto C como salidas de conlrol, y la parte alta */
1* comg enlradas de control. ¢/

outp(PORT_F,0x01);  /* Activan el convertidor */
outp(PORT_F,0x0f);
outp(PORT_F,0x01);
outp(PORT_F,0x0f);

for(i=0; i<16; i++)
for(j=0; j<16; j++) {

oulp(PORT_B,posl[i));  /* Inyeccion de corriente */
outp(PORT_A posV(j]).  /* selecciona voltaje */
delay(500); /* liempo de estabilizacion de los mux ¢/
oulp(PORT_F,0x0f); : . ;
outp(PORT_F,0x0D);
oulp(PORT_F,0x04); /* inicia la conversion */
outp(PORT_F,0x01); - .
while((inp(PORT_F) >> 4) & 0x1); /* checa si termino la conv. */
outp(PORT_F ,0x01): R Tt :
input_h=inp(PORT_D) << 8;  /* asigna la pane alta */
oulp(PORT_F,0x0); !
outp(PORT_F 0x01); E
dato=input_h+inp(PORT_D); /* concalena la parte alla y baja a un dalo de 12 bits ¢/
oulp(PORT_F,0x0f);
matriz[ijij]=(2.338/4096)dato; /* (voltaje de’ rererencvalz" ) 'dalo
matriz_plilj]+=matriz{illj); :

}
voltaje(;

Figura 2,18, Funcitn “ad120* del programa TIELC, csta parte del programa se encarga de
enviar bas instrucciones necesarias para ucli\ur a larjrla e control ¥ ﬂ'rlhlr tos datos del convertidor
AID, : .
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2,5 Funcionamiento general del sistema TIE.

Las partes que forma el sistema de TIE se describieron por separado en las secciones
anteriores, ahora se explicara el funcionamiento completo del sistema. Se decidio, a partir
del anélisis efectuado en las secciones precedentes, optar por un phantom de 16 electrodos,
utilizando el método de inyecciones de corriente por electrodos adyacentes, ya que ofrece Ia
maxima resolucion espacial. Y de los métodos de adquisicion posibles se ha seleccionado el
sistema serie, ya que es el mas sencillo de implementar para esta primera fase del proyecto y
por la extensa informacion recopilada, ademas de que las primeras imagenes en humanos se
obtuvieron en base a este sistema.

En la figura 2.19 se muestra un diagrama a bloques del sistema completo de TIE, el
primer elemento del sistema es la fuente de corriente que genera una sefal senoidal, con
frecuencias en el rango de 20-50 Khz. La seflal generada entra al Mux1 que actia como
demultiplexor e inyecta la corriente en los electrodos nones, de tal forma que la corriente se
va ha tierra por un electrodo par, las direcciones de los mux son proporcionadas por la
tarjeta de control programada bajo el método de los vecinos, propuesto por Brown y Seagar
(seccion 4.2.1), este método consiste basicamente en inyectar corriente en un par de
electrodos y medir los voltajes resultantes, de tal forma que se inyecta corriente sobre todos
los electrodos adyacentes y se miden los voltajes en cada conmutacion para obtener un total
de 208 mediciones de voltaje.

Cada electrodo del phantom tiene conectado un buffer ya que los voltajes generados
son muy pequefios y ademas sirven para acoplar las impedancias de entrada a los mux de
16:1, se requieren dos multiplexores de este tipo ya que por medio de estos, se eligen los
dos electrodos que se desean censar, las direcciones de estos mux vienen implicitas en el
método de los vecinos.

Los voltajes seleccionados entran al amplificador diferencial, con el fin de aumentar
ia amplitud de la seflal y posteriormente entra a un rectificador que deja la sefial en forma de
corriente directa (CD). Esto se debe a que seria casi imposible muestrear la sefal, para
digitalizarla con un convertidor convencional.

El filtro paso bajas tiene la finalidad de eliminar lo mas que se pueda del ruido, para
que entre la sefal al convertidor analdgico digital. Hay que hacer notar que no es necesario
establecer una frecuencia de muestreo ya que la adquisicion de los datos en el sistema
propuesto esta determinada por el tiempo de estabilizacion de los circuitos multiplexores y
de la seflal de fin de conversion. Esto quiere decir que cada vez que mandamos llamar a la
rutina de adquisicion y conversion (figura 2.18) se configuran los dos circuitos 8255, se
activa el convertidor y se envian las direcciones contenidas en el arreglo “post{i]* para fos
mux que inyectan corriente y las direcciones contenidas en el arreglo “posV[i]* para los mux
que censan voltaje.

La rutina de adquisicion se espera un tiempo de 500 ps para que se estabilicen los
multiplexores y posteriormente se hace la adquisicién del dato, en cuanto llega el fin de
conversion se lce la parte alta y se junta con la parte baja para formar el dato de 12 bits que
se almacena en la variable “dato” de tipo float, cada uno de los datos se almacenan en
memoria, formando una matriz de 16 x 16.
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Inirial

para cste Si de adquisicion no sc requicre gran velocidad ya que ol
objctivo principal cs ¢l de localizar los cambios de conductividad dentro del phantom y
tomando cn cucnta csta consideracion ¢l programa pucdc hacer varias adquisiciones sobre fa
misma rcgion y cntregar un promedio de los voltajes, almacenados on el arreglo
“matriz_p[i]li]". La funcion “voltajc()" graba los datos obtenidos cn disco, generando dos
archivos, ya quc las imdgenes que se descan obtencr son dinimicas y por tanto sc necesitan
dos medidas, la primera denominada “referencia® y fa segunda denominada “imagen*,
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Figura 2.19, Diagrama a hloques del sistema p ipo TIE.
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PROBILEMA DIRECTO EN TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIMETRIA

3. Probl directo en grafia por impedanci in.

3.1 Revision de los métodos de resolucién,

En general, la solucién que se busca es el potencial eléctrico que cumpla la ecuacion
de Poisson si el medio es no homogéneo, o la de Laplace en caso contrario. En los dos casos
siempre se supondré que las condiciones de contorno son conocidas. Nosotros consideramos
conacida la corriente en el contomo ya que los métodos de medida basados en la inyeccion
de corrientes conocidas y medida de pc iales son mas i a los errores provocados
por las impedancias de contacto.

3.1.1 Métodos algebraicos.

Los métodos de resolucion aigebraicos solo seran aplicables en los casos en que los
contornos o superficies en los que hay un cambio de las propiedades eléctricas o en los que
se especifican las condiciones de contorno sean expresables de forma sencilla en el sistema
de coordenadas seleccionado para la resolucion del problema (Ramo et al, 1965). Una
posibilidad que amplia el campo de aplicacion es el uso de transformaciones bilineales para
convertir el sistema de €oordenadas y hacer que las superficies de discontinuidad sean
facilmente expresables en las nuevas coordenadas.

En principio, la ventaja de los métodos algebraicos sobre los numéricos es la
exactitud obtenible. En la practica queda limitada por la necesidad, en la mayoria de los
casos, de utilizar desarrollos en serie de Fourier para las condiciones de contorno teniendo
que truncar el desarrollo en un momento dado. Este hecho comporta una disminucion
importante de la velocidad de calculo si se desea gran exactitud (Rosell, 1989).

3.1.2 Métodos numéricos,

Los métodos numéricos se basan en la discretizacion del medio, transformandolo en
un sistema de nodos con relaciones de atadura entre ellos. El resultado de la discretizacion,
sea cual sea el método, lleva a un sistema de ecuaciones del tipo de matriz de impedancias o
admitancias con las mismas propiedades que los obtenidos a partir de circuitos discretos.

Las diferencias entre los diversos métodos numéricos estriban en la forma de
discretizar ¢l medio continuo y posteriormente solucionar el sistema de ecuaciones lineales
que se obtiene. En el método de diferencias finitas, por ejemplo, se seleccionan un nimero
de nodos uniformemente espaciados unidos entre ellos por elementos circuitales que
representan el valor de la conductividad en esa zona del espacio. La matriz se ensambla en
este punto como si se tratara de un sistema discreto.

El método mas utilizado actualmente para la resolucion de este tipo de problemas es
el de elementos finitos (FEM). En lineas generales, se basa en descomponer el objeto bajo
estudio en subdivisiones de forma no fija, pero con propiedades uniformes.
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Posteriormente se resuelve la ecuacion de Laplace, de forma aproximada, para cada
uno de esos subesp-c:os (elementos). A continuacion se aplican las condiciones de contorno
entre los el y final las condici de contomo globales. Las ventajas de este
método residen en que es facil adaptar las formas de los elementos a los contornos donde se
producen cambios en las caracteristicas eléctricas del medio. Algunos de los sistemas de
reconstruccion de imagenes se basan en el FEM dando como resultado la conductividad para
cada elemento definido (Woo et al,, 1988).

3.2 Formulaci6én del problema directo.

Para simplificar la formulacion matemitica del problema directo se hace la suposicion
de que la corriente directa se usa para que la impedancia pueda ser considerada purlmenle
resistiva. De las ecuaciones de Maxwell podemos obtener la relacion entre el p
eléctrico ¢y Ia distribucion de conductividad o en una region D:

V.(oV4)=0 )

Si o es positivo y mayor o igual a ¢, (donde, o(x) 2 ¢ > 0 para x en el dominio D),
entonces la ecuacion (9) es una ecuacién diferencial parcial eliptica y homogénea. Si la
conductividad se conoce, entonces el potencial puede calcularce conociendo los valores de v
en el limite, 8D de D, 6 (con la adicion de una constante desconocida) teniendo en cuenta el
conocimiento de la corriente /= Vg.n sobre 1) (n denota la normal hacia afuera de &). La
formulacién del problema directo, se puede interpretar como el problema de valores en la
frontera de Dirichlet y Neumann para la ecuacion diferencial parcial 9).

Los datos que se pueden medir para generar una imagen por impedancimetria, son
pares de voltajes en el linde o corrientes (v/). Para la formulacion del problemn directo es
irrelevante considerar si se aplica la corriente y se mide voltaje o viceversa, aunque en la
practica si toma gran importancia. Realmente ¢l abjetivo principal es el de recobrar ia
conductividad de los datos medidos.

Definiremos al problema directo (ver figura 3.1) asociado con la ecuacién (1), como
la relacion entre la corriente y el voltaje en el limite para una determinada conductividad.
Este problema es ficil de resolver numéricamente, esto es porque, una vez que la
conductividad es especificada, el problema de Dirichlet puede ser resuelto encontrando ¢ y
de ahi en adelante j. En forma similar, dada la corriente del linde se puede resolver el
problema de Neumann encontrando ¢ y de ahi en adelante v. (La constante arbitraria que
aparece resolviendo el problema de Neumann puede ser ignorada en la practica con medidas
de voltajes diferenciales). Consigui se define & como un solo mapeo de voltaje a
corriente (el mapeo de Dirichlet a Neumann) Pn donde Pa(v)=j y P es invertible a exencion
de alguna constante arbitraria. Se hace referencia aveces a Po como ‘el dato en el linde’.

E! ‘problema Directo’ F puede ser resuelto (figura 3.1), ya que ‘Pn se deduce de o' y
el ‘problema inverso’ en que estamos interesados consiste en encontrar o con solo Pa
(Breckon y Pidcock, 1987).
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T

problema de problema de
Dirichlet Ncumann

Figura 3.1, Definicién del problema directo (Breckon y Pidcock, 1987).

3.3 Estructuras utilizadas para ia solucién del problema directo.

Muchos estudios tedricos utilizan soluciones algebraicas para un disco conductor
(Issacson, 1986, Barber y Seagar, 1987, Barber y Brown, 1986, Gisser et al., 1987, Seagar
et al., 1987b). El presente trabajo recibio asesoria del Dtor. Ramén Pallas Areny y el Dtor.
Javier Rosell Ferrer del grupo de Barcelona, quienes nos proporcionaron la solucion
algebraica del disco y cilindro conductor, mediante un programa para el analisis del potencial
tanto en el interior como en el contorno y la infl ia de las inhomogeneidades segun la
distribucion de corriente aplicada.

Figura 3.2  Disco conductor (Rosell, 1989).
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La solucian algebraica obtenida por el método de separacion de variables para un
disco conductor de radio Ro y conductividad a., cuando la inyeccion de corriente a lo largo
de toda la periferia, 1(8), es antisimétrica respecto al eje x (figura 3.2) es:

¢(r.9)=i('. " sennf (10)
n-

los coeficientes Ca estan determinados por fas condiciones de contorno a través de:

o 200 oy an

para r = Ro, siendo n Ia normal a la superficie, -

Desarroll.'mdo I(G) en seri ) ciqridiéién de simetria respecto a 0 =

0, seobuene SO
: ,-auZ('n ul\"' 'sen nB Zln sen nﬂ (12)
=1 i i
donde :
7 ——]I(())sen(uﬂ):l() a3
por lo cual g RSP .
("—_mnl(”f' Ve ().
siendo la solucion p:ifn el potéhciéf: :
¢«, 0= Z—I—-——scn " (1%
Toun n! )

Los voltajes en la penﬁ:rm vendmn dadm pnr
(0)—¢(R..o)_2—"—"-'senno 7 (16)

Cuando el disco incluye una zona central de conductividad distinta (figura 3.3), y
dadas las condiciones de contorno en la frontera entre -los dos medms con dlferenlc
.- conductividad, la expresién del potencial en el contorno es: :
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Figura 3.3, Disco conductor con una zona contral de distinta conductividad (Roscll, 1989),

S In o |+ R
= NP e g /]
()= ¢(1.0) ;mu T sen nf an
donde: i
Y ] oe=100 m
R A TY R )

A partir-de estas’'dos ecuaciones del polencial en"el contorno (16,17) se puede
observar que la informacion “estructural” es la contenida en la expresion:

(19)

. "_l+,ul(”"
I PyTE

Este trabajo parte de la obtencion de las superficies entre lineas equipotenciales en el
interior - de . un " disco - homogéneo (figura 3.4), estos datos son necesarios para la
reconstruccion de la imagen, aplicando una ponderacion de factores en la retroproyeccion
(explicada en detalle en el capitulo siguiente).
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Figura 3.4, Lineas Equipotenciales cn el interior de un disco h ¢ datos proporcionad

por el grupo de Barcelonsa.

3.4 Teoria del problema directo segin Barber y Scagar.
3.4.1 La distribucién de potencial dentro de un medio resis! ivo,

El problemy teorico trata del andlisis de la distribucion « resistiva dentro de una
region circular bidimensional rodeada por un medio de resistividad infinita. Pasando
corriente a través de electrodos conectados al rededor de esta region causando un flujo de
corrientc dentro de la region circular. En la prictica se utiliza corriente alterna para
minimizar la polarizacidén efectuada en los clectrodos, las frecuencins empleadas (20-50
Khz) son suficientemente bajas para permitir el uso de la ecuacion de flujo estitico que
describe la distribucion de voltaje y corriente. La distribucion de voltaje 1° dentro de la
region estd dada por una solucion a la ecuacion:
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e VW +Ve. VY =0 (20)

considerando un valor conocido de voltaje o corriente en el linde (o limite), donde c=c(x,y)
es Ia distribucion de conductividad dentro de la region. La conductividad se asume que es

isotropica.
Es conveniente remplazar ¢ por R donde R= -In ¢ en cuyo caso la ecuacion (20) se

reducea:
VW =VRVV @2n

R es el log de la resi ia y esta ion sugiere que imagenes del /og de Ia resistencia o
mejor dicho, que se deben construir imagenes de la resistividad. Si la resistividad es
uniforme dentro de la region entonces la ecuacion (21) se reduce a la ecuacion de Laplace:

v =0 (22)

Para una distribucion de corriente particular, aplicada en el linde de la region circular,
se generan voltajes en el perimetro de la region debido a la distribucion de resistividad que
se halla dentro. Las mediciones del voltaje en el linde para una sola distribucion de corriente
no proveen informacién suficiente para reconstruir la distribucion de resistividad. Sin
embargo, obteniendo mediciones de voltajes en varios perfiles del linde, rotando la
distribucion de corriente y midiendo los voltaje generados, se puede formar un conjunto
resultante de mediciones del linden, permitiendo una aproximacion para la reconstruccion de
la distribucion de resistividad requerida, siempre y cuando las distribuciones de corriente
aplicada sean independientes.

3.4.2 La aprozimacion lineal,
Si la solucion de la ecuacion:
VWV =VR.VV (23)
es Vr, y la solucion de la ecuacion:
VI = (VRAVR)-VE ‘ : (24)

siV=Vr+ip enlonces :

v V+V’V VR VY, VRV VR, VV,&VR,- Vl’ i @) '

y si los lérmmos en VVp son ehmmados por pequeﬁos comparados con los térmmos en
VVr entonces : : : .

4 R,+ vn,) i (26)
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utilizando la ecuacion (23)
VW, =VR,.VV: (27)

Dadas las perturbaciones de res ia en Rr que son pequedlas, se observa que estas
ecuaciones muestran que hay una relacion lineal entre las perturbaciones y la distribucion de
voltaje perturbado, incluyendo Ia distribucion de voltaje a lo largo del linde de la region. Una
distribucién de referencia particular de interés es la distribucion uniforme. En este caso
Rr=0.

3.4.3 Anilisis de la distribucién de corriente,

Una distribucion de voltaje se desarrolla a lo largo del linde del objeto en respuesta al
flujo de corriente a través del objeto. Esto es importante para apreciar que la opcion de un
conjunto apropiado de distribuciones de corriente es crucial para la extraccion de una
solucién unica para la distribucion de reisitividad dentro de la region. El fallo que pueda
ocurrir, resultaré en un conjunto incompleto de mediciones. Por ejemplo Bates et al (1980) y
Shneider (1981) han mostrado que un conjunto de distribuciones de corriente que busca
algo similar a la tomografia computarizada por rayos X, no son suficientemente
independientes para permitir una reconstruccion tinica.

Sin embargo puede mostrarse que la reconstruccion es posible dado un conjunto
independiente de mediciones (Seagar et al 1984, Kohn y Vogelius 1985) Para electrodos
igualmente espaciados alrededor del linde de una region circular, un conjunto independiente
de distribuciones de corriente es obtenido pasando a su vez corriente entre todos los pares
adyacentes de electrodos. Entre cada par de electrodos que pasan corriente llamados un par
de energia. Para N electrodos hay N-1 pares de energia independientes, desde el N
(énesimo) par, y puede ser reconstruido de la suma de todos los otros pares. Otros
conjuntos independientes de distribuciones de corriente pueden ser producidos de este
conjunto particular por el método de superposicion. Tales conjuntos son equivalentes para
aplicar corriente entre un par de electrodos que no son adyacentes o pueden hasta ser
equivalentes para aplicar corriente entre muchos electrodos simultaneamente.

Sin embargo mediciones de voltaje en electrodos a través de los cuales la corriente
esta fluyendo, no son confiables, y estos electrodos no son disponibles para su medicion.
Por lo tanto el siguiente nimero de electrodos de energia deben estar mantenidos a un
minimo por cualquier distribucion de corriente aplicada y sol configuraci de este
tipo utilizan dos electrodos que deben estar considerados.

Para cada distribucion de corriente aplicada el voltaje en los otros cleclrodol es
medido. Sergar y Bates (1985) utilizan una representacion de Fourier de la relacion entre la
distribucién de corriente aplicada y el voltaje en el linde de una reglon circular, de
resistividad uniforme est dada por J(G) y esta, expandida en serie de Fourier:

J(8) = Y Incos n8 + Ju sin nf 7
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entonces la distribucion de voltaje a lo largo del linde estd dada por:

' oy ,vx'(0)=,'Z/.f—°";"e—+4./,‘fﬁ';'1£ T (18)

Para incrementar fa frecucncia angular de distribucion de corricnte aplicada, cf
tamafio del componente de. frecucncia asociado al voltaje, ¢s reducida relativamente por ol
componcnte de baja frecucncia, Para lograr una relacion scial-ruido unifonne para cada uno
de los componentes de volta_pc cn. frccucncx.n. cs necesario aplicar una distribucion de
cofricnte cuyo componente cn fs | en amplitud con la frecucncia.
Tal distribucion puedc scr obtenida por la aplicacion de la corriente como un dnico dipolo de
corricnte y cl desarrollo teorico Supone que la corrieme es ﬂplindn cn csta forma. £n la
prictica la mds ccrcana aproximacion a csta configuraciin cs ¢l uso de clectrodos
adyaccntes (Barber y Scagar, 1987). )

3.4.4 Solucién para el voltaje en el linde,

Para identificar la relacion cntre ¢l perfil de voltaje en cf linde y la distribucion de
perturbacion resistiva dentro de la region para cl caso de una region circular bidimensional
de distribucién de referencia uniforme, es il transformar ¢l problema en un espacio mas
convenicnte usando una transformacion (Ramo ¢t al 1965). La transfonmacion apropiada
para un par de clectrodos de energfa cn el linde de Ja region circular estd dada por

W=ln(..+u)—ln(..—u) (19)
2a

donde w=(u+jv), z=(x+jy) y 2a cs la distancia entre los clectrodos. El origen del espacio xy

estd en cl punto céntrico entre los dos clectrodos. El cje tangencial es x. para facilidad cn ol

andlisis tedrico, cs, conveniente considerar ¢l caso donde la distancia 2a entre los electrodos

se hace muy pequedn, Entonces del par de electrodos de enerpin se hace un dipolo de

corriente y la transformacion apropiada cs dada por la relacion mis simple, : :

w=1/2 (2())

Las lincas de u constante representan cqunpolcmnlu y las Imc“ dc v consmmc ;
representan lincas de flujo de corriente. Utilizando el anilisis cn Barher y Brown (1968)
puede mostrarse que el gradiente de vollnjc fronterizo producido por un pcquu’io vnlor (Iog)'
de la perturbacion resistiva, en posicion (up. vp) estd dado por: ; .

y (2| }
donde gp = vh-vp y vh s ¢l valor de v en ¢l linde del nhlun. £l mudulu (lc I1 |r1nsfnrm.1d1 dc
este perfil cs dado por g .

by=£E- (q,—(u-m-) )/{[(M-un) H/,] i
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B =05 E-|flmeep-alft) @2)

donde fu es la frecuencia variable, IR =

En la prictica, las mediciones en cf linde son discretas y estin hc(. has” cntre mrcs o
adyacentes de- clectrodos. Para un conjunto dado de “configuraciones”de  energln . lus -
mediciones en ¢l linde pueden concatenarse para produeir un veetor de medicion by dcnlro t
de la aproximacion lincal este es relacionado con el veetor, dc pulurbuuén rcs '
transformacion lineal,

b=Tr

donde los clementos de T pucden derivarse de lu ccuacion ‘("2); si T i
adecundo entoncees cs correcta la ceuacién scialada y puede mvcnlrsc pnrn “dar’r. dc b Sin
embargo ki inversion de estd matriz no.es trivial, Se conoce qut. pum imdgen dc cr
(Tomogeatiy Computarizada) la naturaleza espacial de T cs-la’ inversion efectiva’ ‘de “esta
matriz y pu(.dl. lograrse a través de - la técnica del filtro - de rclroproyccclon y una
aproximacion similar sc wtiliza en este trabajo (Bnrbcry Scxu,.lr, 1987).

3.5 Consideraciones aplicables a la reconstruccion.

El objetivo de una imigen dinamica cn la Tomografia por Impedancimetria, cs
representar fos cambios en fa distribucién seccional  transversal de Ta conductividad. Un
nimero de algoritmos de reconstruecion pari imdgenes dindmicas se han propucsto en los
afos recientes, Estos algoritmos son todos basados en la concepeion de la matriz de
sensibilidad cuyos clementos, Hamados coeficientes de sensibilidad, describen la relacion
entre la variacion de cada valor medible del linde y 1a variacién de la conductividad de cada
clemento de la imagen (pixel).

3.5.1 Teorema de reciprocidad,

L3l teorema de reciprocidad se puede definir en fa figura 3.5, se muestran dos pucrtos
donde se aplica corriente y se mide ¢l voltaje (o viceversa), la impedancia mutua cs:

Figura 3.5 Teorcmn de la rccmrmldnd (Rusc" 1980)

L6

FALLA DE oRIGEN



PRODLEMA DIRECTO EN TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIMETRIA.

JPa g B :
‘- lo l', W T ’ (24)

donde @anes ¢ polenclal enlre a y b cuando se apllca la comente ld) entre c-d y de fonna
cqu:valcnte para ded, S [

La prlmern refercncxa a cstc problcma, aphcado a plcnsmograﬂa de |mpcdancms se;

debe a Gcst.lownz (1971). ‘A partir del teorema de Green, para una zona sin-fuentes de i

corriente,” se llega ala dcmoslracxén del. principio. de recnpromdad cxpresado de orma
integral: :

donde Jd) y J¢ son las dcnsndades de corriente y cd) y acb‘son las dnstnbucmnes de’
conductividad para el momento en que estén aplicadas las corrientes respectivas.™

_~Si no se modifica o entre una medida y la otra, la mlegral de la'izquierda |zqu|crda
se cancela y a partir de la igualdad que queda se deduce el prmcuplo de rec:procldad (Roscll )
1989), 1

3,5.2 Teorema de sensibilidad.
El llamado teorema de sensibilidad se deduce cuando se consideran - pequefas
variaciones de la conductividad entre una inyeccion y la otra. Si o® pasa'a cO+AD, la
corriente J sc redistribuira y tambien variar ® valiendo ®+A®. Con estas condiciones, de
la ecuacion (25) se deduce la siguientre relacion (Geselowitz, 1971):
~1¢ Abub = ,[,Ao' grad(®+ Ad) grad(g) dv : (26)

y el incremento en la impedancia mutua es:

_Adah grad(d+ AD) grad(g) ; I
Ll ,[,Au——-—————,d> T dh e

Ao es en general una funcion arbitraria de x, y, 2. Una de las utili\dadeys‘:de este::
teorema es la posibilidad de calcular la-distribucion de sensibilidad dentro de un.volumen:

dado para una cierta inyeccion de corriente y una deteccién. Para ello se pucdc considerar”" *

Ac como una delta de volumen y el resultado es dircctamente el produclo cscalnr de’las
densidades de corriente normalizadas en ese punto (Rosell, 1989) :
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El grupo de Barcelona a obtenido conclusiones importantes a partir del calculo de
corrientes y sensibilidades relativas para un disco conductor y dos tipos de inyeccion: polar y
adyacente, Para la inyeccion polar obtubierdn una sensibilidad 10 veces mayor que para la
adyacente cerca de la superficie. Pero Ia relacion entre la sensibilidad en la superficie y en el
centro del objeto es parecida en los dos casos. Los mayores incrementos relativos de tensién
en Ia superficie se dan para inyeccion adyacente. Por lo cual, si se puede amplificar
suficientemente la seital, la mayor resolucion se consigue para inyeccion adyacente (Rosell,
1989),

3.5.3 Matriz de sensibilidad.

En las imagenes generadas por impedancimetria, se han propuesto varios algoritmos
de reconstruccion, que han empleado ¢l concepto de matriz de sensibilidad, que puede
usarse para relacionar la magnitud de un cambio de voltage en el linde de un objeto en dos
dimensiones al cambiar la conductividad dentro detl objeto. El objetivo de  estos algoritmos,
que no consumen tiempo, es obtener una inversion aproximada de la matriz de sensibilidad
sin tener que invertir directamente esta. El mas exitoso de estos algoritmos es el filto de
retro-proyeccion, desarrollado en la universidad de Sheffield. Murai, Kotre, Tarassenko,
Gadd y Gencer, tienen diferentes métodos propuestos de aproximar la matriz de sensibilidad.

El estudio de Monuccei propone una aproximacion directa de la matriz de sensibilidad,
teniendo como objetivo buscar un algoritmo de un solo paso que sea simple, rapido y
efectivo sin Ia necesidad de invertir la matriz. El desarrollo matematico (Morucci et al, 1994)
se basa en el metodo de elementos en la frontera (BEM). El metodo directo de la matriz de
sensibilidad (DSM) se compone de los coeficientes directos de sensibilidad (DSCs),
definidos como el cambio de conductividad de un pixel dividido por el cambio resultante - del
voltaje periférico (Mornucci et al, 1994).
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FRONLEMA INVERSO: RECONSTRUCCION DE IMAGESES.

4. Problema inverso: reconstruccion de imsigenes.

4.1 Métodos de reconstraccién,

El objetivo de los métodos de reconstruccion es obtener una distribucién de
impedancia, en la seccion del cuerpo que se esta estudiando, de tal manera que sea coherente
con las medidas realizadas. Para obtcner imag que repr la distribucién de la
impedancia eléctrica en el interior de un cuerpo, el primer paso y el mas importante es la
adquisicion de todas las medidas indcpendientes posibles con un error minimo. Utilizando el
teorema de recnprocldad y superposicion (seccién 3.3.1) para N clectrodos, se puede lograr
N(N-3)/2 dicione it , ya que para el caso de inyeccion por electrodos
adyacentes, hay dos medidas que son a dos hilos y se desprecian. Por lo cual, las medidas
independientes seran solo de 104, Como todo problema inverso no lineal, las soluciones
pasan por aproximaciones a sistemas lincales o por métodos iterativos.

El método de reconstruccion utilizado en este trabajo es el de “retroproyeccion™
entre lineas equipotenciales, propuesto por (Barber y Brown) y se basa en una aproximacion
lincal de la ecuacién de Poisson para pequeiias variaciones de resistividad respecto a una
distribucién conocida. Se dedica una seccién mas amplia en los puntos siguientes para
explicar el método utilizado y en este apartado solo se mencionaran otros métodos de
reconstruccion pero desde un punto de vista general,

4.1,1 Métodos de sensibilidad y de perturbacién,

Hay toda una serie de métodos basados en la discretizacion del objeto y el céleulo de
la imagen a partir de la resolucion del sistema de ecuaciones no lineales, empleando
diferentes métodos matematicos. Los mas estudiados son los de sensibilidad (Murai y
Kagawa, 1985), el de Newton-Raphson (Yorkey, 1986, Yorkey y Webster, 1987), el de
perturbacion (Kim et al, 1987a) y recientemente el método directo de la matriz de
sensibilidad (Morucci et al, 1994). Todos estos sistemas son iterativos y se basan en
algoritmos de resolucion de sistemas de ecuaciones bastante grandes. Estos algoritmos
pueden trabajar con cualquier conjunto independiente de medidas, por lo que no determinan
el hardware a usar (Rosell, 1989).

4,1.2 Método adaptativo.

Propuesto por Isaacson (1986), intenta optimizar el efecto de las inhomogeneidades
sobre el potencial de contorno. El sistema de reconstruccion y adquisicion se basa en el
céleulo y la inyeccion de las corrientes que maximicen este efecto. Para una inhomogeneidad
centrada en un disco, se demuestra que estas corrientes responden a la forma Isen(n0). Pero
para una distribucion arbitraria, ¢! sistema de adquisicion debe empezar a medir con una
cicrta distribucion de corviente ¢ irse adaptando para obtener la distribucion dptima (Newell,
Isaacson et al., 1988).
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4.2 Método de retroproyeccion.

La tomografia por impedancimetria (TIE) es una técnica para producir imagenes
tomograficas de la distribucion de la resistividad dentro de los objetos que son conductores
de la electricidad. Ll interés por obtener tales imagenes es de gran importancia en la
bioingenieria ya que por medio de los valores que se indican en la tabla 1.2 la cual nos
muestra la resistividad eléctrica de varios tejidos, se puede utilizar esta técnica como una
herramienta de diagnostico en la medicina. Un rango muy amplio de valores es hallado en
los tejidos humanos, de tal manera que en las aplicaciones médicas la principal ventaja es la
obtencién de imagenes que localicen los cambios de resistividad en los diferentes 6rganos y
sobre todo que es un método no invasivo.

La reconstruccion por retroproyeccion es muy rapida pues no requiere de gran
potencia de calculo y las primeras imagenes en humanos se realizaron con este método
(Barber y Brown, 1986), es por eso que cn este trabajo inicial sc utiliza esta técnica.

4.2.1 Recoleccion de datos (método de los vecinos).

Cuando una corriente cléctrica se hace pasar a través de un objeto conductor la
distribucion de voltaje se puede determinar por la forma del objete y la distribucion interna
de la resistividad dentro del objcto se pude determinar por los voltajes al rededor detl linde
(Barber, 1990).

Cuando se aplica corriente al objelo se genera un patron de corriente y midiendo el
voltaje al rededor del linde del objeto no proporciona la informacion necesaria para la
distribucion de la resistividad. Se sugiere entonces, aplicar varios patrones de corrientes
diferentes y esta forma de generar patrones de corrientes independientes depende del
numero de electrodos conectados al objeto.

Con el método de los vecinos propuesto por Brown y Seagar (figura 4.1) se aplica
corriente en un par de clectrodos adyacentes y en vez de medir el voltaje de cada uno de los
electrodos, se mide la diferencia de voliaje de todos los pares adyacentes, excluyendo
aquellos pares donde se aplica la corriente.

Nuestro. phantom tiene 16 electrodos igualmente espaciados e inicia el
procedimiento, aplicando corriente entre los electrodos 1-2, provocando que la corriente
fluya a través de la seccion transversal circular, disminuyendo rapidamente hacia el lado
opuesto formando lineas equipotenciales, mismas que representan la zona de resistividad
entre estos clectrodos. Los voltajes son medidos en 3-4, 4-5, 5-6, ... , 15-16. Todas estas 13
mediciones de voltaje son independientes. Cambiamos el par de inyeccion de corriente a los
electrodos 2-3 y medimos de modo similar los voltajes en los 13 pares de electrodos
adyacentes, de esta manera rotamos el par de electrodos de corriente a través de 3-4, 4-5 ,

. 161 y para cada par medimos el conjunto entero de voltajes entre los electrodos
adyacentes. Por lo tanto para nuestro sistema de 16 electrodos, obtendremos 16x13=208
mediciones de voltaje.
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Datos Fuente  Registro en;

1 1611 n
2 » 3e
3 " 5
12 " 134
13

14 1 3
15 " s
16 " 56
25 i 14015
26 " 15116

27 n L3

“15p ,12'13 - TR
:g; e IS,IN R "« Electrodo

* Figura 4.1,  Procedimi de recoleceion de datos (métado de los vecinos).

~'Como se * menciono - al * principio - se - pueden - efectuar N(N-3)/2 mediciones
|ndependlenles. por lo tamo 16 - electrodos - pueden proporcxonar 104 mediciones °
> el nimero de electrodos se puede mejorar la resolucién de Ia
1magcn. sin embargo los patrones de corriente capaces de detectar los detalles finos tienen
una tendencia a no penetrar tan profundamente en el objeto ¥ la resolucion hacla el centro es
pobre,-comparada con los extremos; por tanto la resolucidn no sera tan buena como otras
técnicas conocidas de imagenologia (Barber, 1990).

4.2.2 Distribucion de la conductividad.

la tomograﬁa por unpedancnmelria. se bnsa en la dlsmbuclon de la resistividad
(mejor dicho en Ia distribucion de la conductividad ) dentro’ de un ‘objeto_con respecto al
voltaje que se desarrolla demro o sobre la supcrfcle de dicho objeto; cuando Ia’ comeme'
fluye dentro de él. : ;

Si consideramos dos’ pares de electrodos A. ‘B como los mostrados en laf igura 4. 2',
cuando la corriente fluye entre el par de electrodos, cﬁalados por A una dlstnbuclén de
voliaje ¢A se desarrolla dentro dcl objcto : SEDR N )
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>

Figura 4.2, Una configuracién de cuatro electrodos,

Si la corriente se hace pasar entre los electrodos mostrados en B, una distribucion de
voltaje  ¢B, podria ser generada dentro del objeto. Esto puede ser demostrado,
considerando que si una corriente es pasada entre los electrodos en A, la diferencia de
voltaje entre los electrodos en B, es dada por:

gin = | C(x, )V iV g da (28)

Donde ta integracion se realiza sobre el arca del objeto y C (x,y) es la distribucion de
la conductividad. Hay que tener en cuenta que la_ conductividad es el inverso de la
resistividad. Aqui Va y Vér son los gradientes de las distribuciones de voltaje en un punto

x,y, considerando la simetria que existe de acuerdo’al teorema de reciprocidad, el mismo
voltaje podria ser generado en A si, la coment itaria se hace pasar a través de los
electrodos en B.

Supongamos que se origina un pcqueﬁo ambio ‘en la conductividad AC(x,y).

Entonces puede demostrarse que el camblo enia diferencia de potencial Agy es dado por:

Agan=-) ac(, WV ¢¢V¢n da (29)

Donde los campos V ¢A y.V ¢B: son aquellos “que exlstlan antes de que el cambio -
ocurriera. Vamos a suponer. ahora que'la duslnbumén de |a conductividad esta compuesta
por pequedos puntos o pnxeles ift ‘distribuidos. E i6
escribir como: .

(30")' :

Donde ¢ es a conductividad del ’ iésimo . plxel y la mlcgruc:on e efcclua sobre el
area del plxel Parn pcqucﬂos camblos podemos escnblr : L

_‘V¢4V¢nda - T 7

b lh:mpml L AL

AR

(28) puede" :
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El indice schalado con AB no es realmente necesario puesto que cada combinacion
alimentadora (de corriente) y receptora es Unica y pucde ser etiquetada con cualquier letra,
de tal modo que podemos escribir:

=So [vpVpnda (2)

€ wamapirel
La expresion anterior puede s:mplnﬁcarse asi

—Z.Suc: 33)

Donde;

‘Iv¢.v¢nda RO _  (34)"

M .nmplnl

“Podemos escnblr |ﬂ rclaclon total entre la conducuvldad y los valores de voltaje en el
linde como: i

La ecuacion (36) es lineal y se refiere a 10s cambios en las medlcmnes del lmde, con -
respecto a Ios cambtos enla’ conducnvndad La forma de tratar el problema directo se limita

(37)'7 '

De este modo Ia matnz S esta condlmonada madecuadamente y es dificil de mvemr. RN
Esto ,4 d p. | de Ia dlstnbucnon de conductmdad antes de que el cambio - -

Ac ocurra R i
Asi hemos dcmostrado que las lmagcnes de Ios camblos en la conductividad pueden :

ser obtenidos mediante dos operaciones * simples.’La primerase refiere al ‘cambio en‘la-~"

conductividad con respecto a los datos vectoriales construidos mediante los datos tomados
antes y después que ocurra la variacion o cambio en la conductividad. Lo segundo constste
en invertir la matnz apropladamente utilizando Ia tecmca de retroproyecclon .
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4.2.3 Normalizacién de los datos.

Los cambios que ocurren en la imagen por efecto de las variaciones de fa
conductividad se efectiian midiendo primeramente un vector, de las mediciones posibles de
grr, lacual se toma antes de que el cambio en la conductividad ocurra y luego un vector de
las mediciones limites gsu tomado después de que ocurra e! cambio en la conductividad.

El cambio del vector g es la diferencia entre estos dos conjuntos de mediciones. El
resultado de la diferencia es dividido por el vector referencia g.r para dar lugar a la
aparicion del vector de cambio (normalizado) g, :

8ref — e

Y et ] 38

&= (38)
Podemos representar esta expresion en forma matricial construyendo una matriz

diagonal G cuyos eclementos sobre la diagonal principal son iguales a los elementos de ger .

Entonces, mul!lpllcando ambos lados de la- ecuacion (36) por el inverso de esta matriz

obtenemos:
(39)

R reajps\t‘é‘ndg Ac i

,.porfunn conductividad de referencia  Crr (uniformidad
asumida) tal que:.. . Sae el el

40)

ZCn=
T Cof

nos da: - P PR .

o= B"gn : ) PR (C2))
Finalmente podemos reescnbir estas ecuacuones ‘en’ términos de los cambios en la

resistividad, redefi mendo ga cOmo: - : R

DL g gor o S

gn:':——g"/ : (42)
y notando que: S ’

A LA UL :

C s @3)

Donde r(x,y)esla dlstnbuclon de ™ resnsuvndad asi tendrcmos
g._B 'n Die (44)
La ecuacién anterior nos muestra que existe una relacion lineal entre la diferencia

vectorial normalizada y una imagen de cambios normalizados en sus valores de resistividad. -
Como se indica en la ecuacion (37) sila matnz B puede ser calculada e invertida, entonces rn
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Como sc indica cn la ccuacion (37) si Ta matriz B pucde ser calculada c invertida, cntonces ry
pucde ser calculada (compulnmnd'n) Tanto S como B csta basl'lnlc mal condicionada y por
lo tanto es dificil de invertie de manera direeta,-. o
La matriz B ticne dos caracteristicas usuales, T pnmcm se debe a’que B ticne dmos

normalizados” referidos ‘a- fa - conductividad quc - hay dentro - del’ ohjc(o.; La:

caracteristicn_ usual 'se debe a que esto ha sido demostrado (G.mlq Y. Vog,cllus 198R),
donde” csto autores definen que la operacion rcprcscnmdn por.: la:matriz B cs una
aproximacion - a una transformacién aleatoria generatizada, 0" lolargo - de lag lincas
equipotenciales dentro del ohjeto. En este caso es apropiado el wmldcmr la inversion de
B utilizando ta téenica de retroproycccion,

4.2.4 Lineas equipotenciales.

Lin la practica, por lo tanto, las imdgenes son reconstruidas utilizando ¢ método de
retroproycccion. La figura 4.3 nos mucstra una region circular idcalizada de dos
dimensiones. Esta figura permite visualizar Ias lincas cquipotenciales, las lincas de voltaje
constante, que aparcee dentro del objeto a representar en la pantalla de la computadora,
cuando una corricnte se hace pasar a través de dos clectrodo situados en la parte superior
de esta figura. En realidad los valores de cquipotenciales aqui mostrados para la corricnte
aplicada catre un par de clectrodos muy cercanos uno de olro (una corriente de dipolo)
hacen que las difereacias entre estos potenciales y aquellos para la corricnte 'que: este
pasando cntre los clectrodos reales no son significativos v exceptuando a los que estin cerca -
de los puntos cn los cuales entran estas  corrientes y abandonan a dicho objcto, por lo que
estas diferencias no afectan a la descripcion que estamos  dando aqui, Los valores
quipotenciales de volaje (lincas de voltaje constante) que se muestran cn esta figura son
para un objeto con resistividad uniforme.

Figura 4.3, Los valores de los mllnjes oqulpnlmtinlu dmlrn dc un nbjclo circular de
caracteristicas uniformes son Lenerndm. cu-ndo e lpllcndn una corricntc a través de un digoly (dol

clectrodos),
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Si configuramos el voltaje desarrollado entre un par de electrodos (figura 4.4).
Haciendo que el voltaje sea igual @ ger y suponiendo que ocurre un cambio en la
resistividad dentro del objeto, entonces este voltaje cambiara a ga.. El modo mas simple de
explicar este cambio consiste en afirmar que la resistividad en la region limitada por las
terminaciones equipotenciales sobre los dos electrodos ha sido alterada por la relacion
Raat/Brets O por una magnitud (Bda-gre!V/gect. .

Esto es equivalente a la idea de retroproyectar el cambio fraccional de las diferencias
de voltaje en el linde, a lo largo de los valores equipotenciales (figura 4.4).

Figura 4.4, Limites de los valores cquipotenciales (lincas) de una configuracién de electrodos
energizados con las seBales del gencrador de corriente. El drea sombreada representa Ia
retroproyeccion del gradiente normalizado para el par de electrodon 5-6 (g5),

La figura 4.4, nos muestra una distribucion de fa resistencia en un par de electrodos
de activacion de corriente, es decir, los valores equipotenciales. Si gau(5) es diferente de
8ri(5) debido a las resistencias entre las terminaciones equipotenciales de los electrodos (5)
y (6) de acuerdo con la relacion gs(5)/g=(5) o de modo equivalente el logaritmo de la
resistencia, también podria ser alterado tomando en cuenta su expresion: In(ga(5)-In(gA5))
Resumiendo este proceso, el perfil limite In(ga./g~r) es formado y retroproyectado a lo largo
de los valores equipotenciales. Los valores equipotenciales mostrados son referidos a los
casos de uniformidad y debido a que los cambios en la resistencia son pequefios y no
cambian significativamente, gau puede ser escrito como:

Baw= gr t Ber 45)
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En este caso: ) »
0o )= (i) 6
¥ si 8p << or entonée;:- ‘ ; - o

In(‘1+gp/8r‘=r)zygp/g.=r: ‘ ) @n

En otras palabras la perturbacion normalizada del gradiente es retroproyectada para
obtener una imagen de la resistividad (en base al logaritmo de los datos normalizados).
El proceso puede ser repetido para todas las corrientes generadoras de estos voltajes
a lo largo de los electrodos. La figura 4.5 ilustra como estas imagenes son retroproyectadas
para formar una imagen de la distribucion de la resistividad.

Figura 4.5, Las retroproyccciones son sumadas conjuntamente para producir una estimacién
tle un cambio cn la resistividad (Barber, 1990).

Estas imagenes son un poco borrosas y requieren una mejoria para recobrar su
regulacion. Aunque la retroproyeccion para la reconstruccion de una imagen no parece tener
una base, como en el caso de la tomografia computarizada por rayos X, el analisis de
Santosa y Vogelius sugiere que esto parece ser el método mas apropiado para la
reconstruccion de imagenes que surjan por cambios en la resistividad, bajo ciertas
suposiciones razonables.
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El algoritme de reconstruccion descrito anteriormente conticne varlas restricciones
aparentemente. Scasumc-que’ (a) cs bidimencional y circular, (b) la - distribucion - de
resistividad cs inicialmente uniforme (c), los cambios ‘en la resistividad son pequciios y (d)
fos clcetrodos estin igualmente separados alrededor del fimite del cucrpo a reproducir. En la
practica parcce posible utilizar y producir i Ut csta téenica aun cuando cstas
suposiciones scan * violadas. En particular, si consideramos que tenemos - un' objeto
tridimensional ¢l cuatl es casi un cilindro (por cjemplo cf torax humano) y los clectrodos son
colocados atrededor del objeto para definir un plano normal con respecto al cje del objeto,
entonces podrin producir imagenes del cambio en la resistividad (Barber, 1990),

4.3 Reconstruccion ponderada.

La reconstruccion de la imagen como ya se cxplico sc basa en las formacién de fincas
cquipotenciales gencradas por la distribucion - de In “corriente que. fluye 'a lo largo de
recarridos cireulares dentro def medio uniforme, donde los valores Lqulp()lCnu{IlCS son arcos
de circulos. Para hacer la suma - de. los: perfiles retroproyectados se requiere de una
transformacion al espacio u, v quc fncllnn In reconstruceion a través de los valores

.

transformados denominados “pes

L.as lincas cquipotenciales y cf flujo de corriente son ortogonales uno con otro y cste
problema puede ser convertido a un sistema de coordenadas rectangulares, mas conveniente -
usando una transformacion bipolar (Margenau y Murphy 1964). Para facilitar ¢l analisls
teorico s convenicnte considerar cf easo donde la distancia cntre los clectrodos cs muy
pequeda. En estas condiciones la cxcitacion de corriente para un par de clectrodos, se puede
caractetizar como un dipolo de corriente y la transformacién apropiada es dada por In

siguicnte relacion ;

X=n/l(u®+ vl
y=vlut 4 vl (48)
W=y /(x? eyt

)

v r/(xt e

La linca de u constante representa lincas cquipotenciales y las de v constante
representan a das lincas de flujo de la corriente. La posicion del limite en ¢l espacio u, v cs
mostrado y cs dado por el valor de Vb = 0.5 para una region cn cl espacio x.y de radio
unitario,
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PROBLEMA INVERSO: RIECONSTRUCCION DE IMAGENIS.

<

u = voltaje
v = corriente

Vi

Figura 4. ﬁ. Imuclo oy cum'in o Las punlus B ¥ ( estén Mmliﬂﬂdlu en ambos espacios
Vb es el timite de In egion circullr trnnsl‘ormndn on cl cspucm X o

Hay N rctroproycccnonm a través de cualqulcr pumo yes xmponzmlc nprccmr que la
distribucion angular necesariamente de estas retroproyccciones no cs uniforme. Pucsto que
toddos los equipotenciales terminan normalmente en el limite, para pixeles ccrc.anos a cste
limite podrd haber una marcada preferencia para los cquipotenciales que llcncn una direccion
cercana al valor nonmal de este limite. Esto sc pucde considerar-coma’una: falla que es
necesaria para lograr una uniformidad angular de ki retroproyecciin a través de cada pumo .
de la imagen, produciendo artefactos indescables cn ln reconstruccion de la i xmngcn.*' : .

La uniformidad aproximada puede ser lograda efectuando la inversion del - peso”, dc B

cada punto sobre cada retroproycccion de acuerdo a la dcnsldad angulnr‘ local /d la
retroproyeccion asociada con este punto.

El método para calcular los pesos sc ilustra cn I.n Fgum 4. 7. )
“alimentador” (() a un angulo 6, con respucsta a la dircccion de la’ rctroproycccxon a'travcs' .
del punto P cs dado por . La densidad angular intema de la rclroproyccc:on a iray g
es dado por d¢/d0.

Una tediosa tarca matemitica de lngonomclrla nos mu
dada por cl sistema de coordenadas de la l';,ura 4.6 por Io cual;

Hxy)=2.v-1
o la forma equivalente

W= ety : (50)
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PROITEMA INVIRSO. RECONSIRUCCION DF IMAGENES

donde r cs la distancia desde ¢l centro del campo de vi

on con respeeto al punto (figura
4.7).. ) B : AR

Figura 4.7. El método para calcular la ensidad angular de Ias proyceciones’ (Bnrlu-ry
Brown, 1986). .

4.4 Algoritmo de retroproyeccion,

La rcconstruceion de la imagen cs de tipo dindmico y por- tanto nccesita una
referencia y una medida, estos datos son proporcionados por cl prograima TIEI.C. Los datos
son transferidos a una cstacion de trabajo (workstation) SUN a través de una red local. El
programa “tic.c™ cn la estacion de trabajo cjccuta ¢f algoritmo de retroproyeccion, cargando
inicialmente ¢l contenido de los archivos: ma_tx.mat, ma_ty.mat quc cargan cn memoria las
matrices de transformacion de filtros, los archivos zonasOd l.mat y zonas!d| que conticnen
los datos de la estrategin adyacente, los archives ma_vl.mat, ma_sul.mat,” ma_6x.mat,
ma_6y.mat, que cargan una matriz con ¢l peso de cada pixel y las posiciones x.y para utilizar
la reconstruccion pondcerada,

Como ya sc schalo anteriormente, lo mis importante ¢s conocer las zonas
cquipotenciales para cada inyeccion diferente, esto significa que para 16 derivaciones son
necesarios 16x64x64 clementos. Se consigue una reduccion importante del nimero de datos
al utilizar los cambios de coordenadas para pasar de unas inyeccioncs a otras, de esta forma
se pucden reducir los datos solo a dos matrices de 64x64, basados cn ¢l conocimicnto previo
de las zonas cquipotenciales (matriz zonas) y simetrias (en la matriz cond estdn los valores a
retroproycctar) se optimiza cl algoritmo de reconstruccion. De esta forma ¢l algoritmo de
reconstruccion queda muy simplificado, tal como se pucde ver en la figura 4.8,



PROKEEMA INVERSO: RECONSTRUCCION 10 IMAGENIES,

void back_p_ali{void)

register int j.1,co_j.co_;
register int *p = &p_cond{0](0);

i  (cont.bak_pond == 'Y') &4 (contstral[0] == '1})

back_pond():
return;

, - ‘, - S

for -o-j'< D.MAX; j+
a_1=(132) (l -32);

. co. j~0 MA ]
for (l 0 1<D MAX l*'conf muu _fac)

co_l D,.MAX 1 I
It ( (-32)*(I-32) <= sqrrad -aj)

‘p

= cond[0][ zonas{jl[iJ[0] } /* sensi[i){0] / +

cond[1]{ zonas(jJ{i][1]} ] /* sens[j][i)[1} / +
cond|[2]( zonas(illj]{1] ] /* sens[i]{j){1] */+
cond[3][ zonas|i](jj[0] } /* sens[i}fj][0] */ +
cond[4][ zonas[co_i](i][0] ] /* sens[co_i](j){0] */ +
cond(S]{ zonas(co_i]{j)[1} ] /* sens{co_i]l][1] */ +
cond|6][ zonas(jjlco_iJ[1]) } /* sens[j){co_i](1] */ +
cond(7]| zonaslij[co_i}[0] ] /* sens(i][co_i)[0]'/

)

=

if (conl.strat[0) ==

‘p = ‘p + cond[8){ zonas[co_j}[co_i){0) ] /* sens(co_j)[co_i][0]*/ +
cond[9][ zonas(co_j){co_i][1])/* sens[co_jl{co_i]{[1]*/ +
cond[10}{ zonasco_i][co_j][1] ] /* sens(ca_i}{co_j}[1)*/ +
cond{11])[ zonas[co_i){co_j][0] ] /* sens[co_ij[co_j]{0]*/ +

ilico_jj[o] */+

cond{12][ zonas[i)[co_j}{0} } /* sens|
iJ[co_jj{1)*/ +

cond[13]{ zonaslij[co_j]{t] ] /* sens|

cond[14][ zonas(co_j][i}[1] ] /* sens

cond|15}]{ zonas[co_j][i){0] ] /* sens|
‘p/=16;) else ‘p /= 8;

co_jilia] */ :

p+=coni.mult_fac;

p+= (conl.mult_fac-1)*64;

co_jlpl[1] */ +

'p0%/
rp1*

rrp2t
p3*/

1'p4*!

1'p5*Y

/'p6°!
1o

/'p8*/
1'p9*/
'p10°/
I'p11Yf
I*p12*/

1*p13*%

/'p14*/
1'p15°/

Figura 4.8, Algoritmo de retroproyeccién propuesto por cf grupo de Barcelona (Rosell, 1989).
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EXPOSICION DI RESULTADOS
§. Expaosicion de resultados.

§.1 Verificacion del sistema prototipo,

LLos resultados que sc expresan cn este capitulo hacen referencia a ln verificacion del
sistema cn su conjunto. Para la verificacion y cvaluacion del sistema se disponc de dos
phantoms (maniqui 0 maquctas) que permiten simular distribuciones de impedancia, El
primcro fue construido con un tubo de PVC de 16 cm de didmetro, en el que se coloco una
matriz de resistencias de 100Q, los 16 clectrodos son tornillos cspeciales de aluminio que
cstin conectados al sistema a través de cable coaxial. Las alteraciones de impedancia se
provocan introduciendo resistencias o capacitores on paraiclo con las resistencias de la
matriz, El segundo phantom ticne las mismas caracteristicas que cl anterior solo quc cn lugar
de tener uni matriz de resistencias, sc llena de agua y se adade CINa (sal). Las altcracioncs
de conductividad se crean introduciendo ohjetas con distinta resistivdad en el interior del
phantom.
La fuente de corriente alterna proporcions una scial senoidal de 20-50 Khz y
0.001A, las prucbas realizadas en el segundo phantom ticne una solucion salina (300 ml de
agua y 6 gr de CINa). inyectando corriente (I mA y 50 Khz) cn los 8 pares de clectrodos
adyacentes obteniendo una variacion en la corriente de 1 8 %, esto sc hizo en forma manual
tomando las medidas con un multimetro y dividiendo la lectura mas baja cntre la lcclura mas
alta, -
L.a tarjeta de control conectadn al PC bus de una computadora 8086 XT, funciond
adecupdamente, asi como cn una computadora R0O486. Las 16 salidas digitales quc
proporcionan las dirccciones a los multiplexores analdgicos que inycctan corriente y sensan -7
voltaje, asi como también la digitalizacion de los datos de 12 bits con la tarjeta de :
adquisicion disefiada cn ¢l Laboratorio de Bioingenicria, que contiene un convertidor A/D
con 100ps de ticmpo de conversion y dos pasos de translado de datos (parte nlta 8 bl(s.'
parte baja 4 bits), mostraron resultados favorables. .

El ticmpo de adquisicion hasta ol momento es relativamente lento, lomando en;
cucnta que ¢l programa cjecuta un retardo entre mucstra y mucstra para que sc cstabilicen -
fos multiplexores analogicos, ademds hay que tomar cn cuenta ¢l numero de adquisiciones -
que se descan hacer sobre ¢l mismo objeto, para una mejor calidad cn 1a adquisicion.” i

5.2 Calidad en Ia adquisicion,

Coma ya se describia en la seecion 2.2, el principal crror en las medidas lo origina cl
ruido y las interferencias, Para lograr una mejor calidad en los datos, sc propone hacer varias
adquisiciones sobre ¢l misimo ohjeto en estudio y hacer un promedio de todos los datos.

Hay que tener en cuenta que cste método solo mejora la calidad de los datos en lo
que respecta a los errores aleatorios originados por ¢l ruido ténmico y posibles interferencias
exteriores, :

KL



EXPOSICION DE RESULTADOS

5.3 Pruchas en phantom,
§.3.1 Reconstruccion de imagenes dinamicas (phantom con la malrll de reuistenclns)

El oh_;cuvo de estas prucbas es verificar fa dctcclnbllldnd quc poscc o .slstcma
disciado, para cl tipo de cstrategia adyacente. Las medidas se han realizado a 50 Khzy ImA
de corriente altemna. El algoritmo de reconstruccion utilizado es de! rclroproyccclon entre
lineas cquipotenciales (seccion 4.2) que como ya sc explico, ¢l valor quc sc rctroproyccm cs
cl logaritmo decimal de ta relacion entre la medida y la rcfcrcncm. .

La prucba consistio, en hacer 10 adquisicioncs dcl phantom, quc conhcnc una malia
de resistencias, los datos proporcionados se promediaron automdticament > con ¢l progi
de adquisicion (TIEI.C). Esta adquisicion sc considera como refere 'y -los dat
mostrados cn Ja tabla 5.1, :

Posteriormente se coloco cn paraiclo sobre la mntnz dc rcsmcncl S una cnrga dc
1K€, sobre un extremo del phantom entre los clectrodos 7'y R como se pucdc veren la
figura S§.1(a). Sc hicicron 10 adquisicioncs “del phantom: con la cnrgn y: lo "datos
proporcionados (tabla 5.2) sc consideran camao la imagen. :

El programa TIEI.C transficre automiticamente al final de las adquisicioncs o =~
archivo cn ascii que conticne los valtajes medidos cn ¢l linde del objcto, a la estacion de
trabijo SUN a través de la red local. El archivo cs deteetado en el sistema a través de un
“shell* que verifica ¢l contenido del directorio *paso™, cuindo este dircctorio tiene archivos
con extension *.ref.”" y *“.car™ significa que fucron transferidos adccuadamente los datos,
posteriormente ¢l “shell” mueve los archivos a un directorio de datos y queda de nueve
vacio ¢l directorio *paso™,

Cuando se cjecuta cf programa de reconstruccion llamado “tic.c™ en la estacion de
trabajo SUN, pregunta por dos archivos, el de referencia y el de la imagen, estos archivos se
localizan en ¢l directorio “datos™ y se pueden distinguir por la extension “xxx.ref* que
conticne los datos de referencia y los archivos “xxx.car™ que contience la carga cn phantom o
imagen. El programa carga en memoria los datos mencionados en la capitulo anterior, Tee los
datos, aplica ¢!l algoritmo de retroproyeccion ponderada interpolando a partir de una
medicion de 16x16 y al final genera un archivo con los valores de cada pixel (64x64) que
representan la imagen de la conductividad en cl interior del phantom.

La figura S.1(b) fuc Ia primera imagen obtenida cn ol Laboratorio de Bioingenicria,
con ¢l método de tomografia por impedancimetria, y representa of cambio de conductividad
en un extremo de 1a matriz de resistencias, en el interior del phantom, con una carga de 1KQ
entre los clectrodos 1 y 2,

ESTA TESIS NO DEBE
SAUR BE LA BIBLIGTECA
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VOLTAJE EN LOS ELECTRODOS
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Tabla b, Datos de eeferencia, phantom con una matriz de resistencias,
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Tabla 4.

Datos de la imagen, phantom con una matriz de resistencias y una carga de 1KC entre los electrodos 1 y 2.
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EXPOSICION DE RESULTADOS

Los resultados obtcnidos cn las figuras anteriores d an que cl si funciona
adecuadamente, la reconstruccion dc la imagen representa los cambios do conductividad
dentro del phantom. En cl lado izquicrdo de la figura 5.1(b) sc nota una distribucion de
colores mas obscuros, que repr lar de carga que sc colocd dentro del
“phantom", La imagen sc proceso tomando cn cuenta la mixima resolucion de colores, por
lo cual aparece un ruido de fondo representado por colores mas claros, hay que hacer notar
que esto s¢ puede climinar reduciendo la gama de colores y filtrando la imagen. Para ¢l caso
de la figura 5.2(b) la distribucion de colorcs mas obscuros aparcce del lado derecho de la
imagen confirmando 1a posicion de la resistencia de carga colocada dentro del phantom.

S32 R ion de ima dindmicas (ph m con una solucion salina),

Las prucbas cn phantom con solucion salina son muy popularcs cn los grupos de
investigacion de TIE, ya que se ascmcja mas al cucrpo humano. Sc usa también una solucién
gelatinosa llamada “Agar™ que ticne bucna conductividad y se caracteriza por solidificarse
ripidamente, en cuanto sucede esto sc hace una adquisicion de referencia y posteriormente
s¢ hace un hucco, removicndo una porcion de esta solucion parn hacer la adquisicion de fa

imagen,

Otra de las prucba realizadas en ¢l Laboratorio de Bioingenicria consistié cn hacer 10
tomas de datos (adquisiciones) con ¢l “phantom™, quc conticne una solucion salina (300 ml
de agua y 6gr de CINa), los datos proporcionados sc promediaron automaticamente con cl
programa de adquisicion (TIEI.C). Esta adquisicion s considera como referencia y los
datos sc muestran cn la tabla 5.5,

Posteriormentc sc coloco un objeto de plistico, con un tamaio aproximado de 1/10
del didgmetro de la maqueta en un cxtremo del “phantom™ como se puede observar cn la
figura S.3(a). Se hicicron 10 adquisiciones del “phantom™ con cl objeto de plastico, y el
pramedio de los datos proporcionados se muestran cn la tabla 5.6, La razon por la cual sc
coloco cl objeto en un extremo se debe a que la sensibilidad decrece hacia cl ccnlro como s¢

explico en la seceion 3.5.2,

La ultima prucba considerada para este trabajo consistio cn colocar dos ‘objélo. de'
diferente material, colocados dentro del phantom en fonma opucsta uno con otro,’ de
tamafios muy similarcs. aproximadamente de 1/10 del diametro del phantom. como se pucdc
observar cn la figura S.4(a). Dc u,unl forma sc hicicron 10 ndqulsncmncs. sacando un
promedio de los datos (tablas 5.7 y 5.8). :
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VOLTAJE EN LOS ELECTRODOS

ENTOSICION DE RESULTADOS
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Tablu 5.5,  Dates de referencia, phantom con una solucion salina,

VOLTAJE EN LOS ELECTRODOS
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Tabla 5.6. Datos delaimagen, phantom con una solucién salina y un objeto de plistico.
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EXPOSICION DE RESULTADOS

VOLTAJE EN LOS ELECTRODOS
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Tabla & Datos de referencia, phantom con uni solucién salina.
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Tabla 5.7. Datos de 1a imagen, phantom con una solucion salina y dos objetos de difevente material.
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EXPOSICION DE RESULTADOS

Los resultados obtenidos hasta ¢l momento, demuestran que cf sistema prototipo
funciona corrcctamente, las figuras 5.3(b) y 5.4(b) muestran 1a rcconstruccién de la imagen
de materiales que provocan una diferencia de conductividad dentro del “phantom™,
representada por colores mas obscuros. El pro icnto de las i obtcenidas se logro
por medio de un software de uso piblico Namado “Khoros™, con el cual sc pucden proccsar
sedales ¢ imagenes. Se cligio este software por que ticne una gran varicdad de herramicntas
que pueden ayudar al mejoramicnto de la imag

§5.4 Sugerencias

En cuanto al hardware, sc sugicre utilizar dos fucntes de corriente, sustituyendo cf
camino a ticrra (figura 2.9) por otra fucnte de corriente, para obtener una sefal de corricnte
mas cstable, asi como utilizar Ia retroalimentacion activa (figura 2.4) para tencr menos ruido.
También sc sugicre cambiar los multiplexores 4051 por otros mas ripidos, cn cuanto al filtro
paso-bajas hay quc hacer un andlisis mas detallado para limpiar la scial que cntra al
convertidor. Para utilizar csta la técnica dc TIE cn humanos sc sugiere usar clectrodos
comercialcs, como los utilizados cn clectrocardiografia y tomar en cuenta su impedancia.

La reconstruccion de las imdgencs por medio del método de retroproycccion parasce
ser una mancra muy ripida y cfectiva, Realmente se puede sugerir la utilizacion del método
de clementos f mlos para gcncrnr un, modclo de las lincas cquipotenciales como el de la

figura 3 4

Aclunlmcnlc et ol l.nbomlono d; Blomgcmcrm de! Instituto Mexicano de Psiquiatria
so esla mcjorando el sistema’ pro(onpo. con la’ supcrv:slon del M. en C. Angel R. Zapata
Ferrer, para utllwarlo cn humnnos. :

X9



CAPITULO 6.

APLICACIONES EN LA BIOINGENIERIA.



APLICAUIONIS EN LA BIOINGENIERIA

6. Aplicaciones en ia bioingenieria.

6.1 Aplicaciones,

Tanto la basc tedrica como las realizacioncs pricticas dc la Tomografia por
Impedancimetria estin avanzando de una forma cspectacular cn cstos Gitimos afos, siendo
su futuro muy prometedor., Prucba de cllo s ¢f interés de la Comunidad Econdmica Europea
en esta drca, pl {a en la organizacion de varios congresos, y ia propucsta de crear una
“accion concertada™ sohre este tema dentro del programa de Ingenicria Biomédica,

En cuanto a las aplicacioncs, la Tomografia por 1 Jancimetria sc vistlumbra como
un método de bajo costo, muy versitil para la obtencion de imdg en medicina. Pero
fambién y quizis mas importante, como un método altemativo de monitorizacion, dada su
baja peligrosidad cn periodos de ticmpo largos, asi como de diagnostico de cicrtas
alteraciones cn los tejidos, como por cjemplo cf cincer. Es de destacar que permite la
visualizacién de cstructuras que cstén rodeadas de tcjidos blandos y que son inaccesibles a
los rayos X y ultrasonidos. A diferencin dc otras téenicas de imagenes, no requicre de
instalaciones cspeciales. Su resolucion cs muy inferior a la de otras técnicas, pero cllo no le
resta validéz como técnica complementaria,

El método dc obtencion de imdgenes por ¢l método dec Tomografia por
Impedancimetria cstd tenicndo su notable expansion dentro del drca de monitorizacion y
diagnostico cn medicina. Aplicacioncs ya conocidas son por cjemplo la deteccion de cancer
de mama, deteccion de hemorragias  corcbrales en recién nacidos, monitorizacion. del
vaciado gastrico, deteccion del cdema pulmonar |y del gasto cardiaco, y un amplio nimero
de otras aplicacioncs que cn su mayor parte se desarrollan en cl grupo de Ia universidad de
Shefficld (Brown ct al.. 1985).

Otras aplicaciones posibles se relacionan con la prospeccion geocléetrica, tanto cn las
medidas como en ¢l anilisis de muestras, complementando los sistemas cxistentes. También
s¢ ha demostrado su utilidad cn arqucologia, para la localizacion de estructuras enterradas,
Otros sistemas que se pueden considerar dentro de estas misma dren son los transductores
capacitivos muitiples, empleados por cjemplo en a deteccion de desplazamicntos muy
pequeiios y on la medida de Ia rugosidad de superficics,

6.2 Ejemplos clinicos,

Hemos descrito un método el cual es capaz de reconstruir imdgencs de los cambios
en la resistividad. con datos de nh|ctos tndnmcnslonnlcs‘ En ¢l caso de mediciones sobre cl
cucrpo de sujetos | S, Se ituaciones en las cuales los camblos cn la

rcslslmdad ocurren ya Sca nnturalmcnlc o que pucdan ser inducidos.
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APLICACIONES EN LA BIOINGENIERIA

6.2.1 Vaciado gistrico.

La variacion del vaciado gdstrico pucdc ser valorada siguicndo la desaparicion de un
alimento (quc sca cléctricamente un buen conductor) desde cl cstomago  (Mangnall y cols.
1987). Un conjunto de datos de referencia son tomadas antes de que sc le de la comida al
sujcto,
Esta comida ¢s tomada y los datos son colectados para cl intcrvalo de ticmpo

i jo. Como ali y tipico para csta tarca de reconstruccion de la imagen del vaciado
gistrico sc puede utilizar estracto de carnc (carnc molida). A menudo ¢s muy ficil producir
un alimento de mayor conductividad que ¢l det cucrpo (incluyendo sal en ¢l alimento), lo
cunl produce un alimento con mayor resistencia cléctrica.

Se ingicre ol alimento y sc toman los datos para un intervalo de ticmpo adecuado,
por cjcmplo, sobre periodos de ticmpo de 30 segundos, una imagen cs producida mostrando
una drea de resistividad decreciente sobre la region del cstomago, csta drea desaparcee con
¢l vaciado dcl cstomago. Utilizando una region de interés on cl andlisis. la resistividad
intcgrada en ¢l cstomago sc obscrva en cada imagen, la sccucncia cs computarizada y
trazada como funcion de ticmpo, producicndo asi una curva de vaciado,

El principal artefacto quc influye durante la medicion ¢s originado al tragar cste
alimento pero pucde minimizarse al colectar los datos para cada imagen cn una secucncia
con un largo y adecuado periodo de tiecmpo.

Los ancfactos respiratorios podrian ser filtrados afucra de cstos datos, permiticndo
que scan mas rapidas las sccuencias de las imdgenes procesadas, Un caso de crror adicional
es la seerecion deida que ocurre dentro del estomago. Esto incrementa la conductividad del
estomago y afectard las mediciones de la resistividad a menos de que estas scan bloqueadas,
utilizando un compucsto para supresion de la seerecion dcida. tal como la cimeditina, 1a cual
podria ayudar a cvitar cste problema, pero puede afectar al vaciado gistrico. Aunque no hay
una cvidencia clara acerea de csto, los tiempos  de vaciado gastrico utilizandos para su
medicion en la téenica de imagenologia por impedancimetria, ésta se corrclaciona bien con
las mediciones efectuadas con la camara gamma (Avill y cols. 1987 ),

6.2.2 Funcién pulmonar.

La tabla 1.2 nos muestra que la resistividad del tejido pulmonar, sc incrementa en dos
partes cuando vit de expiracion y aspiracion (valores entre 8 y 17). Ejemplo dc talcs cambios
dentro del pulmon han sido detallados por Harris y cols. (1987), incluyendo cambios
dcebido a cdemas y cenfisemas  pulmonares. Estos autores han también demostrado, quc los
cambios totales de la resistividad en la imagen del pulmén, utilizando técnicas dec la
denominada “region de interés™, son referidas en una forma casi lincal, con respecto al
volumen total del aire dentro de los pulmoncs. lo cual puede medirse, utilizando un

espirdmetro,
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Debido a que el volumen del pulmdn que cs reproducido en la imagen por Ia técnica
de impedancimetria cs menor que el volumen total de dicho pulmon, es necesario calibrar al
sistema con alglin punto, pero algunos autores (Brown, Barber y Scagar, 1985) han
demostrado que un monitorco continuo del volumen  del pulmén puede ser logrado
utilizando csta técnica.

La proporcionalidad de cstas mediciones puede ser arrcglada si hay mayores
deficiencias cn la ventilacion focal, pero cste problema podria ser mejorado, mediante
mediciones simultancas a varios niveles del torax, lo cual pucde constituir una mcjoria de la
técnica actual.

6.2.3 Funcion cardiaca y perfucion pulmonar,

La resistividad dc la sangre cs un tercio de la resistividad promedio del pulmén,
debido a que los datos pueden ser colectados a una velocidad no muy rdpida, es imposible
seguir ¢l movimiento de Ia sangre hacia ¢l interior del pulmén, los cambios principales que
pueden scr ohservados por este métado, consisten en seguir ¢l movimicnto de la sangre quc
cntra y sale debido a la funcion puliimonar,

Debido a que la relacion sedal a ruido de los equipos existentes no es muy bucna, cl
tratar de colectar lo concernicnte al latido cardiaco, s dificil y un poco ruidoso como para
prodducir buenas imagenes de Tos cambios de resistividad dentro del pulmén.  Eyuboglu y
cols, (1987) han descrito un sistema de adquisicion de datos regulados, en fa cual la onda R
det ECG cs utilizado para iniciar la adquisicion de datos y un sistema mcejorado cs dado por
McArdle y cols. (198R). Esto permite que muchos latidos cardiacos scan promediados, lo
cual produce una considerable mejoria de la calidad de la imagen reduciendo ¢l nivel del
ruido, El dato de referencia on este caso puede ser clegido ya sca como alguno de los
conjuntos de datos obtenidos o como un promedio sobre el ciclo completo, Tipicamente cl
conjunto de datos coleetados antes de que ocurea 1a onda R, puede ser utilizado.

L.os principales cambios obscrvados consisten en un incremento cn la resistividad
sobre I region del corazon, tal como se produce un cambio de Ia contraccion y cyeccion,
contrayendo 'y bombeando hacia afucra sangre (de baja resistividad), decrementando
aun mas csta resistividad, tal como la sangre cntra a los pulmones. El cambio de la
resistividad en los pulmoncs, se incrementa debido al cfecto de la contraccion cardiaca, la
sangre fluye hacia los pulmonces mas ripidamente que cuando se reduce a falta de esta,
trayendo como resultado un incremento en ¢l volumen sanguinco del pulmén. Los cambios
cn la resistividad asociados con este efecto son pequeiios (solo en pequeiio porcentaje), pero
son facilmente transformados cn una imagen.
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6.3 Medidas en humanos.

La primera dificultad que sc encuentra en la aplicacion de la impedancimetria para
cfectuar mediciones en humanos cs la colocacion de los clectrodos, Incluso con 16
clectrodos su colocacion cncl torax Heva un cicrto tiempo y requicre una cierta practica.
Tedricamente csti demostrado quce para imdgenes dindmicas ¢l error de posicionado de los
clectrodos (que hace que I scparacion cntre cllos no sea regular) ¢ incluso la falta de
simetria del cucrpo, no impide la obtencion de imdgenes utifes para ol diagnostico (Barber y
Brown, 1988). Sin cmbargo la indebida colocacion de clectrodos lleva a la obtencion de
unos margences dindmicos muy grandes con lo que incvitablemente sc picrde resolucion y se
estd mis cerca del ruido ténmico (Roscell, 1989). En principio, debido a la forma no circular
del cucrpo, es logico esperar un aumento de la dispersion de las medidas. Este aumento s¢
pucde compensar con una colocacion adecuada de clectrodos. La forma mis conveniente de
colocacion s equi s angularmente y no por separacion.

Un problcmn poslcnor es mantener un contacto constante y bucno cn todos los

clectrodos para conscguir una impedancia de contacto baja.
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CONCLUSIONES,

La tomografia por lmpcdnmimclria. denominada asi por sus principios eléctricos'y
fisiolagicos para ohtener una_representacion grifica“de la impedancia interna’de un te_udo
bioiogico se empezo a investigar a finales de los afios 70's, basindose en la inyeccion de
corriente de baja frecuencia sobre el cuerpo a vnuahznr y sensando Io< vollajes genemdos al
rededor del linde del abjeto.

Comparando los métodos actuales de reconstruccion de i imagenes medlcas con In
técnica de tomografia por impedancimetria se puede concluir, ‘que tanto la tomografia de
rayos X _como la tomografia computarizada por emision, utilizan fuentes de energia que
producen un daiio secundario en el paciente, ademas de que sus principios fisicos y
matematicos son demasiado complicados y los si que hay” actual son_muy :
costosos, es por todo esto que fa mmog,ra[’ fa por impedancimclria eléctrica se toma como
una nueva alternativa de reconstruccion de imagenes médicas sin causar nmgun dnﬁo fisico a
los pacientes . Las principales ventajas de este método son: :

® No produce efectos nocivos,
o Los detectores son de bajo costo (bioelectrodos).
o Existe la posibilidad de extension a tres dimensiones.

o La velocidad de adquisicion es adecuada.

La informacion obtenida es distinta a la de otros métodos y esta relacionada con el
estado fisiologico de los tejidos.

Parallevar a cabo el método de tomogratia por impedancimetria eléctrica, es
necesario analizar las caracteristicas eléctricas de la impedancia en los tejidos  vivos, por
una parte, la impedancia total de los tejidos varia con la frecuencia, presentando tanto
componentes resistivos como reactivos. Por otro lado, la impedancia a bajas  frecuencias
estard dada por la proporcion de liquidos intercelulares en el tejido. En principio los tejidos
se consideran lincales  Llegan a observarse efectos no lincales cuando la densidad de
corriente es demasiado elevada. Sin embargo estas densidades limites son muy clevadas. La
distorsion armaénica es menor de 50 dB en el rango de 100 Hz a 100 KHz. Las corrientes
empleadas en TIE se mantienen muy por debajo de estos limites. Es interesante observar
que en la banda intermedia, de 1KHz a [0MH2, la impedancia esta fuertemente relacionada
con la membrana celular y el contenido de liguido en su entorno.

Para disenar ¢l sistema de adquisicion de datos se considerd que los datos utilizados
para la reconstruccion de una imagen con la téenica de TIE, requiere un método de medicion
de voltaje adecuado, se eligio el método de los cuatro hilos (o electrodos) debido a que la
impedancia que se requiere medir es Ia interna y no la impedancia generada por los mismos
clectrodos Esto se logra wtilizando dos electrodos para la inyeccion de corriente y otros dos
electrodos distintos para la deteceion de voltaje, ademas de tener una alta impedancia de
entrada en el circuito detector de voliaje
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La -investigacion  documental rcal17adn nmwestra - tres metodm pnncupales de
adquisicion y prnccqmmcmn de los- datos e TIE que dan’ lgar a tres. l|pns “de imagenes
distintas: estiticas, dinanicas y dl!ercncmlcs De todos cstos mclodos, cI unico que hasla
ahora ha punuudn ublener i IIII.I\'UIC\ LII vnvu Im sido el dinfmica. 200

Los smem:w de 1dqumuon ﬁerie scnnpnrnlclo yp '\rnleln. se. c]aﬁlf ican” como
sistemas de impedancias que fijan la corriente Tsolo” en dos punlos La diferencia entre ellos
es como seadquicre. . las- tensiones.: En el lcm'\ scrie : fa * adquisicion “se reallza
secuencialmente, utilizando un solo '\mphﬁcador parn medir todas las tensiones para cada
una de’ las*interconexiones. independientes "de’ corriente.. En el sistema semiparalelo la
deteccion se’ realiza simultancamente “para-cada’ inyeccion ' de corriente utilizando tantos
amplificadores como clectrodos. Y. en el sistema p'\mlclo se utiliza, ademas de multiples
detecciones. muuales fuentes de corriente para evitar asi’ las conmutaciones secuenciales:
Por tiltimo, los sistemas 'ulaplmlvm utilizan muluplu fuentes de corriente y usan algoritmos.
adaptativos para la inyecciones optimas de corrientes. Todos estos sistemas no pueden evitar -
interferencias, como ¢l ruido térmico, la diafonia entre vmm Lnn'llcs ¢l nudo dlbll:ﬂ enlre :

oros.

El sistema plomupn pnr'l 'I IE dncmdo en el Inhnr'nono de bioingenieria’ a car},o del

Phantom de 16 ¢m de diametro con 106 electrodos.
le 1mpl|lumlnrcs hufters.

corncmu y clullmlm pm.s salida de corriente a nerrn)
Un amplificador diferencial de instrumentacion.’

Un rectificaduor de prec : ;
Adqumuun de tipo serial v directa al 1BM PC hu< a lrnvcs de una lmcm de c.omrol y
conversion A/l ¢ . i

Podemos concluir que el prototipo propuesto y desarrollado, de adquisicion de datos
en serie, es econdmico y de electronica accesible. La tarjeta conectada al PC bus de la
computadora  funciona  adecuadamente, las 16 salidas  digitales proporcionaron  las
direcciones a los multiplexores analogicos que inyectan corriente y sensan voltaje, asi como
también la digitalizacion de los datos de £2 bits, mostraron resultados favorables.

El procedimiento de transferencia de datos de la PC a una estacion de trabajo SUN
se expone en ¢l programa del anexo B, teniendo como objetivo el procesamiento de los
datos en una maquina de mayor capacidad y adecuada para el procesamiento de imagenes, el
tiempo de respuesta entie [a PC que se dedico a la adquisicion de los datos y la estacion de
trabajo que se dedico al procesamiento de la imagen fue satisfactorio.

El problema direeto en TIE consiste en dar una solucion al potencial eléctrico que
cumpla con T ecvacion de poisson, si ¢l medio es homogéneo, o la de laplace en caso
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contrario. En los dos casos siempre  se supondra’ que las_condiciones de contorno son
conacidas, en nuestro caso consideramos conocida la corrienteen un contorno circular y
medimos los polemmlcs alrededor. Existen dos métados el algebralco y el numérico para
resolver estas ecunciones, I ventaja de los métodos nly.‘bralco sobre los numéricos es la |
exactitud abtenible, pcrn en la practica qucda hmuado pnr el uempo dc proccso

El objcuvo de Ios melodm dc reconslmccmn 3 ob(ener una  distribucién, de
impedancia ., en la’ seccion del cuerpo; que: s¢_estd- csludmndo.:de ‘tal manera que sea
coherente conlas medidas realizadas. Hay mda una ,scnc' de métodos basados en la
discretizacion del objeto y el calculo de Ia imagen a partir'de la resolucion de ecuaciones no
lineales, - empleando " diferentes métodos’ matematico. . mas ‘estudiados son los de
sensibilidad, el de Newton- Raphmn eI de pcrmrbnc ony rcc1cnlemcme ¢l método directo de
la nmnz de sensibilidad.

El métoda de rclmpmyecci(\n entre lincas equipotenciales. propuesto por (Barber y
Brown) empleado en este trabajo se basa en la aproximacion lineal de la ecuacion de Poisson
para . pequenas  variaciones de _ resistividad, ~respecto a ‘una  distribucion  conocida;
concluyendo en que la reconstruccion de la imagen, utilizando este método es de tipo
dindmico y por tanto necesita una referencia ( malla de resistencias y solucidn salina de los
phantoms utilizados ) y una medida ( carga resistiva en paralelo con la malla de resitencias y
objetos colocados en la sofucion salina de los phatoms utilizados ).

Los resultados obtenidos en el capitulo cinco demuestran que el sistema funciona
adecuadamente, las imagenes obtenidas representan los cambios de conductividad de los
objetos localizados dentro del “phantom”,

Concluyo afirmando que la tomografia por impedancimetria se vislumbra como un
método de bajo costo, muy versatil para la obtencion de imagenes médicas y como un
métoda alternativo de monitorizacion, dada su baja peligrosidad en periodos de tiempo
largos, asi como en dingnosticos de ciertas alteraciones en los tejidos. Las aplicaciones ya
conocidas de esti técnica son: la deteccion de cancer de mama deteccion de hemorraglas
cerebrales en recién nacidos, monitorizacion del vaciado gistrico, deteccion del edema
pulmonar y del gasto cardiaco. Actuatmente muchos grupos de investigacion buscan
aplicaciones de esta téenica para of avance de la ciencia
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A, Métado de proyecciones para reconstruiv invigenes,

Matematicamente el método de proyecciones puede ser explicado como se indica a
continuacion. Si ﬂ\'_j) representa una funcion en dos dimensiones. Entonces decimos que
una linea que corre'a través de f{x.y) es llamada un rayo (figura Al). La integral de f{ix.y) a
lo largo del rayo es llamada una integral de rayo y un conjunto de integrales de rayo forman
una prayeccion.- Una mleg,ral de rayo se puede definir matematicamente como se mdlca a
continuacidn.: La ecuacion de linea AB en la Figura A2 es dada por

xcosf) + ysin@=n
donde 1 es la dmanua perpendicular de la linca al arigen. (‘lammcnle la mlegral de la
funcion f{x.y) a lo largo de esta linea se puede expresar como

e T wds=f" J 7er.)6 (reost + ysin 0 = 10 de dy (Al

(L
La funcion P’«(¢) para un valor dclermmado de 0. La funcion bidimencional Po(r) también es
llamada la transformada Random de f{x,)). Una proyeccion tomada a lo largo de un conjunto
de rayas paralelos se llama proyeccion paralela, dos ejemplos se muestran en fa figura A2,
Uno también puede generar proyecciones integrando la fiuncion a lo largo de un conjunto de
lineas que emanan desde un punto fuente como se muestra en.la" figura’ A3. Tales
proyecciones se llaman fan-beam projections (proyecciones vig,a ventilador). En la practica
la reconstruccion de una imagen flx,y) tomando sus prayecciones se hace tonmndo varios

angulos.

proyeceion

Figura Al La funciin I’ll‘(l) (237 |)m_\cq:lﬁ| des i.rtn;) encl iir‘\nu‘ln a

C Al ‘
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Figura A2, Esta figura ilustra las proyeccinones paralelas.

Figura A3, Exta figura ilustra las proyecciones fan-heam.
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La mayoria de los resultadas de simulaciones en computadora se ala figura
Ada. Esta es conocida como “la cabeza de un maniqui” llamado asi por su uso en pruebas de
exactitud_con algoritmos que reconstruyen secciones transversales de la cabeza humana con
tomogralia de rayos X. (La cabeza humana en los estudios tomograficos es la que demanda
mayor exactitud numérica y una excelente depuracion en la reconstruccion). La imagen en la
figura Ada se compone de 10 elipses, como se muestra en la figura Adb. Los pardmetros de
estas elipses se dan en la tabla Al. La mayor ventaja del uso de la simulacion computarizada
de imagenes es que ahora uno puede escribir las expresiones analiticas para las proyecciones.

1o

ok |

noe
nd
"
\ 0o
A2
g

6

-NR

g

-ta ,.J —

SR 06 04 62 00 02 04 06 08 1.0 ,
. . .

(b)

Figura Ad, (a) Se muestra la simulacién en computadora de *la caheza ded maniqui®, (b) Bl
maniqui es una superposiciion de 10 elipses, sobre una escala de 01 2, en diversos tonos de gris.
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La proyeccion de una imagen compuesta de un niimero de elipses es simplemente la
suma de las proyecciones. para_cada una de las elipses Esto sigue la linealidad de Ia
transformada Random.’ Las cxprcqmncs para la: proycccton de una elipse como la que se

muestra en la fig L.llm A‘m p c;

i‘ (dentro de la elipse) (A2)

"‘(al‘ucra de la elipse)

para Il < a(@)

7 7
(0) I (A3)

paré |I| > n(0)

donde’ a* (6)

mitad del ancho de la pmyecu ks
Si cmwderamm a la'elipse d crita arnba en el centro (rly:) y rotada por un angulo

o como se muestra en I fi fgnm ASb Donde #(6, 1) son Iaﬁ prnyeccmnes ‘resultantes. Ellas

se relacmmn con 1'«(1) en (A1) por.
Put) = /'u» ..(I - cm(r ())) (Ad)

(Iondc‘\'=‘/ l" v )’-Illll (w/\'n) R

Figura AS, Se muestra que a(@) oS igoad a e mitad del ancho de ta prayeccion,



B. Programas de adquicisién y procesamiento de imagenes.

Programa “TIEL.C * (PC).

/* TIEL.C Estc programa controla la tarjeta de adquisicion, */

Iad Activa dos circuitos 8255, quc controlan las dirccciones */

IAd de los Mux. Y hacc la rotacion de la fuente de corriente, */

I convicric la sc&al analogica a digital (12 bits), */

/* Aruro Ocampo, Zapata Ferrer, Andres Gaona, Migucl A, Aguilon */

#include <stdio.h>
#include <conio.h>
#include <dos.h>
#include <graphics.h>

#dcfine PORT_A 0x300  /* puctto A cn cl primer 8255 %/

#define PORT_B 0x301  /* pucrto B en cl primer 8255 +/

#define PORT_C 0x302  /* pucrto C en cl primer 8255 */

#idefine CTRL _1 0x303  /* rcgistro de control del primer 8055 */
#detine PORT_DOX34  /7* puerto D en cl sepundo R255 */
#define PORT_E 0x305  /* puerto E cn cf scgundo 8255 */
#dcfinc PORT_F 0x306  /* puerto F cn ¢l scgundo 8255 */
#define CTRL_2 0x307  /* registro de control del segundo BOSS ¢/

#dcfine D_MAX 64 * di metro imagen ..

#dcfine BN Oxf

include <stdlib.h>

Hinclude <stdio.h>

char zonas [D_MAX][D_ MAX][Z] .
/* cn zonas hay punteros que scOalan a los vnlorcs de */
/* retroproyceci¢n almacenados en wnd[iny]lvol] *

char far *mem vnd—(char far* )OxBROOOOOO E

int mpul h.dato.n:

ANEXO B

static int posi{16]= |0x00 OxIO Oxl | 0x2| 0x22 0x32 0x33 0x43 0x44 0x54, 0x55 0x65 0x66 0x76 0x77 0x07}

static int

posV]16]={0x01, 0x21.0x23 Oxd43 0\49 0x65.0x07, ()xH7 ()xR‘) 0xA9, OxAB OxCB 0xCD, OxED OxEF Ox()l')

float matriz[16][16]. matrw_p[lﬁ][l(y]
void eser_zona_ c(\oul) o

-1



main()

{
int driver=3.modc=1;
char resp[3]):
int i

initgraph(&driver.&mode,"" %
portada();
gete(stdin):
closcgraph();
clrscr():
ini()
/% eser_zona_c(), */
printf{"\nNumcro dc ndqulstctoncs gcls(rcsp);
n=atoi(resp); . : el
for(i=0; i<n; i++)
ad12(): -

voltaje(): :
/* csc. mm("rcfcrcnc &refl0]J[0][0

“guarda Jos datos en disca */

envia();

!

portada()

{ PR e .
struct palcttetype paleta={

{-1 43,15,47,39,60,36,4,49,50,-1,-1}
g o e

sctallpalette(&palcta):

settextstyle(0,0.1); :
outtextxy( 10,30,"Sisterma de Tonm;,r'lﬁn por Impcdnnc:mclm ").

get_pinta():
outtextxy(240,80,"Trabajo de TESIS patrocmado por:*'); .ﬂ,

outtextxy(240.1 10,"INSTITUTO MEXICANO DE PSIQUIATRIA").

outtextxy(200,200," Fesista: Arturo Ocnmpu Al\nrcz " ;
outtextxy(200.230," Asesor: M., en C, Angel R,-Zapata Fcrrqr. e

ANEXO B



get_pinta()
{

int peolor: *- .
int i, jk:

char ch; .
FILE ‘rcgll' )

reg) I-fopcn("zanns()m m-n" " ..)
rcwmd(rcgl : .
for(j=0:j <D MAX:J++) :

{
for(l = 0. i <D_MAX: i++)

ot

fscnnf(rq,l 1, "%c" &ch);
7on1sl_|J||][0] =ch-""%
l

fs \canf(rcg . "%c")

} ;
felose(regl 1);

for (k=1:k<16:k++) -
for (j = 0; J<D MAX j++)

{
for (i=0: |<D MAX |++)

{ .
pcolor—mn'n[;][l][()] A
lf(pcolor‘-k) Chans el

if (pcolor>10) pcolor -=10 “clse pcolor = pcolor.
if (pcolor>5) peolor -= 5: clse pcolor = peolor: -

pumlxcl(1+|30 l37-_| pcnlor)‘ :

} s

ini()
!
intigj:
for(i=0; i<16: i++)
for(j=0; j<16: j++) |
matriz|i][j]=0;
matriz_pli](j]=0:
i

83
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adl2()
{

int ij;

outp(CTRL_I.0xB0Y: /* cl primer 8255 cn modo 0, todos como salidas */
outp(CTRL_2.0x9R); /* Activa cl 8255 cn'modo 0, con ¢l pucrto 1) como */
/* entrada de los datos del A/D y Ia parte baja del */
/* puerto C como salidas de control y la parte nl('l *
/* como entradas dc conlrol */
outp(PORT_F.0x01Y; »
outp(PORT_F.0x0f);
outp(PORT_F,0x01); - .:°
outp(PORT_F, 0(0!')
for(i=0: i< 6; i++) T
for(j=0; j<16: j++)
{

outp(PORT_B,posl{i]). :/* Inycccion de corricnte */.
outp(PORT_A.posV[j]): ¢ /* sclecciona voltaje */
delay(500); /. tlcmpo dc csmblhznclon de los mux */
outp(PORT_F.0x0f), G
outp(PORT_F.0x0DY. g -
outp(PORT_F.0x04); ~ /* inicia la cc'mvc sion
outp(PORT _F.0x00); -
while{(inp(PORT_F) >>4) & ()xl). " chcc.
outp(PORT_F.0x01 )
input_h=inp(PORT _D) << &  /* asignala p'mc nlln */
outp(PORT_F.0x00): :
outp(PORT_F.0x01);
dato=input_h+inp(PORT_D); /* concalcnn ln parlc
outp{(PORT_F.0x0M: )
matriz[i][j]=(2.338/4096)*dato; -
matriz_p[i](j}+=matriz[i]{j]: ; B :
/7~ printf("1[%X), V[%X]. voltaje=%f\n".posi{i].posV[jl.matriz[i}{j])
gete(stdin), */

i lt.lmmo ln con\;. ‘/ .

f_n y bajaaun dato de 12 bits */

* voltaje(); %/

voltaje()
FILE *fp. *fopen().
int i
float suma;

-4



ANEXO B

fp=fopen(“datos2”,"w"),
for(i=0: i<l6; i++) {
for(j=0; j<16; j++)
fprintf(fp,"%4f " matriz_p[i][i}/n).
fprintf{ fp."\n"):
1
felose(fp):
l

csc_mat(car,mat)
char car{]:
int *mat;

FILE *rcgmeas;
char namefile[&]: -
charnom_f1{15); " -~

iflcar{0] =="r") " -~
{
pnntf("\n/\rchlvo de rcfcrcncua (5 chnr max, ) [Rl‘l DAT]: "%
scanfl"%as" namefile): :
strepy(nom__f1.namefile);
streat(nom_f1,"rfl.dat")
; .
clse
{ ’ .
printf("\nArchivo de imagen (S char max.) [IF1.DAT] : ");
scanfl"%as".namcfile):
strepy(nom_fl.namefile);
streat(nom_f1,"if1.dat”);
l
regmeas = fopen(nom_f'1."wb");
fprintf{iregmeas,"\n%hs\n".car);
fwritc(mat,512,1,regmeas);
fprintfiregmeas,"\n");
felose(regmeas);

'

dispvalors(matrix) ‘ o R
int *matrix;
t

unsigned fu;
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ANEXO B
for(1=0:<16:t++)
{
for (u=0;u<!6:u++)
{ i :
printf{"%4d " (int)( *matrix)):

matrix++;

}

envia()

char comando( 1 00]

slrcpy(fon'na."d 2umx d.no<2 dmo

strepy(comando,“rep dnl

ncna:/hom ‘nhﬁr/tomograf/zmins/pnso/dnlos");
system(comando); g R

void escr_zona_c()
{ o ¥
register int i R )
char oo far v far s

v=mem_vid;

/*atributos a scleccign®/
for(i=0:i<25:i++){
for(j=0;j<R0j++){
1=v+i*160+j*2;
*++1=B_N;
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Programa “tic.c™ (estacion de trabajo SUN),

#include <stdio.h>
#include "fractal.h”

#include <math.h>
Hinclude <malioc.h>
#include “coloca.h”
#dcfine D_MAX 64 /*  diamctro imagen */
#define RADIO | S
char nom_f1{50].nom_f2{50];
char macon]D_MAX]:
char ma_tx[D_MAX)[D_MAX/2], ma_ty[D_] MAX][D_MAX/Z]
char ma_ix[D_MAX][D_MAX/2], ma_iy[D_MAX])ID_MAX2); ~°
char zonas [D_MAX][D_MAX]{2].
/* en zonas hay puntcros que scRalan a los valorcs de */
/* retroproycccign almacenados cn condiny][vol] =~ */
#define SEG_EL | /* scgundo clectrodo inycctor */
unsigned char ma_sup| D_MAX][D_MAX].
unsigned char ma_v[D_MAX][D_MAX]:
char ma_Ix[D_MAX][D_MAX], ma__ Iy[D MAXI][D_] MAX]
#dcfine IN_MAX 16 /*  inyccciones posibles %/
#define VM_MAX 16 /*  voltages medidos %/

it med [IN_LMAX][VM_MAX]:
it cond [IN_MAXJ[VM_MAX]:

#define Nelectrodos 16 /* Numero de clectrodos ¥/, :
int  p_cond [D_MAX]D.MAX]. - "/* backprojcclmn *
#dcfine ELC2 Nelectrodos * (Nclcclrodm+|) : :

#dcfine PIX 63 O
#define INVEC. 1 /%1 nosc nudc en los clcclrodos inycctores */
/* 0 si se mide en los elcctrodos inycctores ¥/

int min=1000;

int max=1000;

int min_dsp, max_dsp:

int ColorMax=15, ColorMin=8;

int sqrrad=32032 - 2¢32%2 + 12 (32- 2)’\2 */
int AbsMax, torna=0;

main(x

init_data();

void create_image():
void redisplay():
void resize();
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/* *
main(arge, argv)

int arge:

char *argv[]:
{

Widget  toplevel, canvas:

image_data data;

crea_dades():

recuperar():

zero(med):

fec_dat({):

colocar():

printf{"Valores Normnlw.ndos \n").

dispvalors(med);

printf("Valores con n'

dispvalors(cond): -
back_pond()."

printf("Valorcs p_cond \n

dispvalors2(p_cond);

maxmin{p_cond);

toplevel = Ollnl(lnhu(nru[O] "Fracml" NUl L 0,
&arge, argv)i-

\lGLlApphcm|ochsourcc<(loplc\'cl &dmn resources,
XtNumbe 'ourccs). NULL, 0)

* Create the wnd;,cl lo dlsplny the fmclal .'md register
* callbacks for resize and rcfrcsh
. : .

canvas = XlCrcachanngcd\Vidgcl('fdﬂnvus". i
drawArcaWidgetClass,
toplevel, NULL, 0); -

XtAddCallback(canvas, \lNc'}hobs'c(“ali'b.lé‘k rldlsplny.&dnfa):
XtAddCallback(canvas ‘(lNrcsuc(‘allb'lck rﬂwc. &dam)
init_data(canvas, &dam)

data.width=(Dimension)s0; ~ -
data.height=(Dimension)50;

B-8
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XtRealizeWidgct(toplevel):

resize(cunvas, &data, NULL):

XtMainLoop():
|
I */
init_data(w, data) ’

Widget  w:

image_data *data;

o
i inty:
Ar;, wnrgs[Z]

* Get the mzc oflhc dmwmg arca,

*/

XtSclArg(wargs[O] Xthtdth &data->w1dlh)
XtSctArg(wargs[1]/ Xlthghl &dnta->hcvghl)
\lGanlucs(w. nrgs.Z)

data->pix = NULL:
N
void redisplay (w. cllcnl data call_data) -
Widget WL §
XtPointer - client_dat
,\len(cr call' da

*/

i ;
Ole“Arm(‘allbnckStmc *ch= (OlDr1\vArch'|llbnckStrucl ‘)czlll data;
image_data ‘da(a (lm:u, data ‘)cllcnt dntu g S
IAd B B
* Extract |hc exposcd area from the cvcnt and’ cnpy
* from the s.md p:xm.xp to the wmdow .
. . g B
cb- >mdlh"()40 g . B T ,T'
cb->height=480; ) i
XCopyArca(XtDisplay(w), data->pix, X(Wmdow(w). dnm->gc. .
ch->x, ch->y, ch->width, ch->height, ch->x, ch->y): :
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IAd */
void resize (w, clicnt_data, call_data)
Widget Wi
XtPointer - client_data;
XtPainter. call_‘dmn: i
{
Arg., wargs| 2] )
image_data ‘dma (lm.l;_.c (Ialn ‘)Lllull dnln
A ; :
* Get the ncw
*/
\lSctArg(wnrgs[O] Xlerdlh &dmn->wulth).
XtSctArg(wargs{ 1], XtNheight, &dma->hcq.ht)
XtGetValues(w, wargs, 2): ;
/* data->width=(Dimension)300;
dnm->hclght~(Dlmcnsmn)100
data->depth=40:
data->range=5.0;
data->max_distance=8, O.
]
i*
* Clear the wmdow
./
|l'(\llschlmd(w))
\Clgnr/\rcn(‘(lDlsplny(w). Xl\Vlndow(w). 0,0,0, 0, TRUEY;

nndow slzc

* Free the old plxmap and create a new pixmap
* the size of‘lhc window.
.
iftdata->pix)
\Frccl‘lxm'lp(hanpIay(w) dnn->p1x)
data->widih=640; . .
data->height=4R0: .
data->pix= XCreatcPixmap(XtDisplay(w).
DefaultRootWindow(XtDisplay(w)),
data->width, data->height,
O1DepthOfObject(w)):
XSctForeground(XtDisplay(w), data->ge, OlBlackPixcl(w)):
NFillRectangle(XtDisplay(w). data->pix, data->gc, 0, 0.
data->width, data->height);
/"
* Generate a new image.
*
create_image(w, data);
[
3
void create_image (w. data)
Widget wi
image_data  *data:

¥/
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int x_ini=50;
inty_ini=50; °

int x.y,peolork.a_x:
int ColorMed:

ifl(max>max_dsp)|l(min<min_dsp)) torna=1;

ColorMed=(ColorMax + ColorMin)/2;
k=AbsMax/ColorMcd:
for(x=0: x<64; ++x) {
a_x=(x-32)%(x-32).
for(y=0; y<64: ++y) {
|ﬂ(y-32)‘(y-32) <= sqrrad - &, x) 1
if(k==
pcolor—
clse :
peolor= ColorMax - ((p... Cond[D MAX-x][D MAX-y] min, dcp)/k)
/*  peolor= ((p_cond[D_MAX-x][D_MAX-y] - min dsp)/k+ColorMm) */
/* peolor= ColorMed + p_ cond[D MAX x][D MAX-y]/k A :

ifipcolor>ColorMax) pcolor—CoInrMax. R
ifipcolor>ColorMin) pcolor=ColorMin:

iftp_cond[D_MAX-x][D_MAX-y]<min) pcolor=0;
XSctForeground(XtDisplay(w), data->ge, peolor)
XDrawPoint (XlDlsplny(w) dam->plx, dma->§,c‘ x+x lm y+y_mt).

/* . ' *

crea_dades()
{
register int i, j:
intk.Kk1:
FILE *rcgl3, *regld:
" ./
floatincp =2 * RADIO/ (D_MAX * 1)

float px. py = 2 - incp/2.; g
- ./
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i . */
/* crea cl veetor macon quc 1,unrda cl prlmcr plxcl dcl circulo */

ror(.—o..<o MA‘('1++)

{
px = -1 + mcp/Z

) *(py - 1> RADIO )

py -=inep
m.u.on[ll :

mi\‘n";i.maicdn‘[‘i]):‘ */

/* carga mumccﬁ dc lransfonncmn dc F llrm ‘/

rc;l? f‘opcn( ma Ix, mut" " )
rewind(regl3): -
regl4 = fopen ("ma_ty. mul“."r")
rewind(regl4):
for (i =0: i < D_MAX: i++)
‘ .
for (j =0: j < D_MAX/2; j++)
{
fscanflreg I3, "ad", &k):
ma_ts[iJli}=(char)k;
fscanfireg 4, "2%d", &Kk1):
ma_tyfilfjl=(charki:
7% primtf("k=%d. ma_tx["ad][? nd]-%d kl—%d
ma_ty[%d][Yed]=%d\n" k.ijuma_tx[i}{i].k Liduma_ty[i)i]n */
H

!
fclose(regl3)
felose(regl4);

printf{".").
regld = fopcn ("ma_ix.mat","r");
rewind{reg!3)
reg 14 = fopen (“ma_iy.mat
rewind(regid);
for (i =0:i < D_MAX; i++)
{
for (j =0:j < D_MANX/2; j++)

wn

s
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{
fscanfireg (3, "tal", &k)
ma_ix|il[j]=(chark:
fscanfireg 14, "%d", &kI);
ma_iy[il[j]=(chark]:
| .
!
felose(regt 3y
felose(regl4):

*/

/* lec ¢l fichero de la matriz zonas */
recuperar() NS L :
{
register int i, j:
char ch.r0,rl;
char gnom(50]; -
FILE *regl 1, *regl2;

printf{ "cargando estrategia adyacente\n'");
printf".) . C
ree_ponderada();
primtf("."),
strepy(gnom,”zonas0d ")
streat(gnom,".mat");
regl | = fopen (gnom,"r");
rewind(reg1): -

strepy(gnom, zonas1di");
streat(gnom,".mat");
regl2 = fopen (gnom r"):
rewind(regl2);

printi". "%
for (j = 0. j < D_MAX; j++)

{ ;

for (i= 0.1 < D_MAX:i++)

[ .
fscanf(regl I, "ae". &ch);
zonasfjJliJl0) =ch - "
fscanf{reg 12, "%ac” . &ch);
zonas(j)[i)f 1) =ch-""
T

Pl'l.nlﬂ"."): ‘ )
fscanflregl1,"%c" &)
fscanflregl 2,"%c"\&rl);
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!
felose(reg ! 1)
felose(regl2)

}

rec_ponderada()
{

intijkkl:
FILE *regl:
char gnom[10].b:

/* carga una matriz con ¢l peso de cada pixcl */

gnom{0] =10 -
streat(gnom, "ma_v");
b=SEG_EL+'0% "
. strncat(gnom, &b, 1 )
streat{gnom.".mat");
regl = fopen (gnom, "t")
rewind(reg!):
for (i =0: i < D_MAX: i++)
{ .
for (j =0 j < D_MAX: j++) {
fscanf (regl, "%d", &k): ~
ma_v{i]{j]=(char)k:
/% printf"ma_v{%d }|%d}=%d\n" i j.ma_v[i](i]}: ¥
! IR

fclose (regl):
/* carga una matriz con la columna de mpbuc de cada pixel */

gnom{0] = 0%
streat(gnom, "ma_su”);
strneat(gnom, &b, ).
streat(gnom,”.mat" );
regl = fopen (gnom, "r');
rewind(reg!);
for (i =0, i < D_MAX: i++)
{
for (j =0: j < D_MANX: j++) {
fscanf (regl, "%od”, &K1 )
ma_supfi)li}=(char)k I; S
¢ printf{"ma_sup{%d}{%d]=%d\n"ij.ma_suplil(j]); ¥/
! . .

1
felose (regl),
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/* carga una mnlru con las x correspondi al
del scgundo clectrodo (llllle'O l) */

regl = fopen ("ma ox. mnl" “ ")

rewind(regi):

for (i =0: i < D_.MAX: |++)

{
for (j =0: j < I)_MA,\
{ o
fscanf (reg, "
ma_Ix[i}{j]= (chnr)k :

" pnnll‘("mn lx[ ndl['}’nd]— nd\n" i\| ma_ Ix[l][|]). *
|

] g
fclose (regl) &

/‘ cnrga un'l malm con n las y corrcspondlcntcs al espacio
: dcl scgundo clcclrodo {numcro 1) ‘/

regl = fopen ("mn 6y mm
rewind(reg!): .
for (i =0: i < D_] MAX x++)

i

for (j =0; _]<D MAX J++)
{

fscanf (regl, “%%d", &K1):
ma_ly[i]ljl=(char)k; -
/* printfi"ma_ Iy[%d][%d]-%d\n".i‘].mn lyln]b]). *
|

i :

felose (regt);

I ) . .

|

zero{matriu)

int *matriu;
‘ .

unsigned 1;

for (1=0:t<256:1++)

{
'mnmu 0,
malnu++
!
H
tee_dat()
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register int i.j;

Noat ml, m2:

FILE *regl, ‘rcg

char nomr{50], nomc[50]

pnnlﬂ"\nArchlvo de rcfcrcncm: ") gets(nomr);
” C :
strepy(nomr."datosref™); -
streaf(nomr,”.1"): -
./ N
regl = fopen (nomr,"r"Y,
rcwmd(rcgl)

pnntf("\n/\rchxvo dc cnrg,a "% gcts(nomc)

strcpy(nomc."daloscar").
strcat(nome,". 1"}
. .
rog2 = fopen (nome."r"):
rewind(reg2); -

for (i = 0:i < IN_MAX:i++)
for(j=0:j < VM_MAX: j++) {
fscanfireg ], "% &mi);
fscanfirce2, "% f . &m);

/% printf("ref[%d ][ %d]=%1  car[%d][%d]=%f \n".i,j, mll._j m2); ‘/ )

if(m2/m1 > 0) med[i}[j] = (int)(10000 * Iog(mZ/ml)).
clse med[i)fi] =0;
/¢ printf("med(%ed ][ Yad]=%d \n" i juned [i ][] ¢/

|
felose(regl):
felose(rep2);
return 0;
!

colocar()
t .
rogister int i, ji
for (i =0: 1 < VM_MAX; i++)

t = L
mediJli] =05 -
med]i)i(i+1) & 0x0F] = 0;
med[i)i(i-1) & OxOF] = 0
!
for(i=0:i< IN_MAX; l++)
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ANEXO B

for(j=0:j< VM_MAX:j++)
cond{i}Lj] = med[i]( colocal[i]ij] J:
} .
dispvalors(matrix)
int *matrix:
{
unsigned tug
for(t=0.'l<l6:t++)

for (u=0: u<16 u++)

pnnlﬂ"%dd ".(ml)(‘mmm)).
mumx++

b
printf('f\n"): e

’ .
dlcpvnlorsZ(mamx)
int *matrix;
l‘mm’gncd tu:
for(t=0; |<64 l++)

f“or (u—O u<64 u++)

{
pnnlf("%d " (ml)(‘malnx))
matrix-++:

Vo
printf("\n").
\ .

1% PRINCIPIO DE LA FUNCION BACK_P_ALL*/-

/% interpola a partir de una'medicion de 16 x.16 */ -

back_pond()
{

intmal, ma2, inter;
int mpbuc[Ncelcctrodos):

1* cuerpo principal .
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for (mal =0 ; mal < Nelectrodos : mal++)

{ .
for (ma2 =0 ; ma2 < Nelectrodos : ma2++)
{ .
inter = mal +ma2;
if' (inter >= Nelectrodos)
inter -= Neleetrodos;
mpbuc{ma2] = mcd[mnl]llnlcr]
|
for ( ma2 =0; maZ ‘< Nelectrodos: ma2++)
med[mali J[ma2]= mpbuc[mn!]

for (mal =0: mal <b MAX m;ll++)
for (ma2 =0: ma2 < D_| MAX ma2++)
cond[mnl][ng]‘ I

back_pr(1.1):
interp(1.1):
pas_fil();
fitro3():

!

[Ad PRINCII’IO DE LA FUNCION BACK_PR */

back_pr{inicl, inic2)
int inicl, inic2;

{

int conl, con2, num;
foat pixel_cond:
float conduct():

for (conl = inic1: conl < D_MAX: conl +%4)
t Sl
for (con2 =inic2: con2 < D_MAX - macon[con| J: con2+= d)
) AR e .
num =0,
il (con2 >= mncnnlconl]). y
{
1%0%/
pixel_cond = conduct(ma_ ‘[conI][conZ] ma, ﬁup[conl][conZ] 0 &num).

LY

;
¢
|
1
!

pixel_cond += conduct(mn v[ma ly[conl][conZ]][PlX ma_, lx[conl][con211.~ '

ELC2 - ma_sup{ma_ly[conl][con2]}[P1X - ma_tx[con!][con2]], I, &num);
(3171 :
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pixel_cond += conduct(ma_vjma_ly[con?|[con2]}{ma_lx[conl J[con2]],
ma_sup[ma_ly[con!]{con2]j|ma_Ixjconl]{con2]}, 2, &num)

/%3%/
pixel_cond += :.onducl(mn vlwn’]lmnll

/%4 ‘/

1959/
pixel_ cond += conducl(ma v
ELC2 - ma_sup[ma_lx[con I ][cor

IRty
pixel_cond +=

ELCZ-ma_sup[l"Ix m l\[conl][conl]][l’l‘( ma ly[conll[mn’]l l3 &num);

1.14%/ 3 o e .
pixcl_cond += conduct(mn V{PIX - ma_ lx[conl][con!]][mn Iy[conl][conZ]]
ma_sup[PIX - ma_ lx[conl][conZ]]{ma ly[conl][conZ]] 14, &num);
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1|5/
pixel_cond += conduct(ma_vlconl JIPIX - con2),
ELC2 - ma_suplconi )[PIX - con2], 15, &num):

if (num == 0} pixcl_cond =0:
clse
pixcl_cond = pixcl_cond / (num * 100):
/* if ((pixel_cond > 32767) || (pixel_ cond < -32767))
sat = 1%/
p_cond[con2]{conl}= (lm)(plxcl cond). :
} . ; A
l
|
!

/% FINAL FUNCION BACK P ALL ¥

/% PRINCIPIO DE LA FUNCION CONDUCT */.

/* csta funcion dado u. sup y cl csp

acio nos da el valor de */:
/* conductancia corrcspondlcnlc ‘/ Vi

float conduct (cv, csup, csp. noconln)

intev:

int csup:

int csp :

int *noconta;

{

float cod:

int clec, clec2;
char codif,, inter;

inter = (int)(fmod(csp.2)):

codif = 0;

clec] = csup / Nelectrodos:

clec2 = csup - elec] * Nelectrodos:
if ( clec2 ==0 && inter == 1 ) clec]-;

*noconta = *noconta + 1}

#if INYEC . : e
if ( elecl == 0| eleel >= (Nelectrodos - 1) || elec! == SEG_EL

clee] == SEG_EL -1)

cod =0; : co

clse

{
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cod = medfesp]feleci]:
codil'H:

}

if(Y(clec2 == 0 ) clec2 >"(Nclcclr0doﬁ l)ll clec2 == SEG_EL .

Il clch

=SEG_UL-1))

{
cod += mcd[c%p][ elch]
if (codif) cod = cod /2
codif++
|
if (lcodif} *noconta
cod =¢v * cod;
#else ) .
if {clec! == Nelectrodas) eleel =0:
if (clec2 == Nelectrodos) clec2 =0: i
cod = 0.5 * (med[esp]{clec1] + mcd[csp][clcczl) * (ﬂont)(cv).
Hendif :
return (cod):
}

*noconta -1;

/‘FFI"N‘AI,MD LA FUNCION CONDUCT */.

/*INICIO I'UN(‘ION IN ITRP

interp(iniciol. mlcnoZ) s
int iniciol , inicio2;

{

int mil, mi2. num;
int mult_fac=1;

iniciol +=2

if (iniciot > 1) Imclol iniciol -4

inicio += 2,

|f(|mcmz>3)m|cmz inicio2 - 4

for (mil = iniciol: mil <D_| MAX mil —mll +4)

q .
for ( mi2 = inicio2; m|2<D MAX macon[mnl] m|2 mi2 +4)

if (mi2 >= maconlmll])
{ i

num =0,

if(mi2-2>= m.’lLOll[InI =2) && m|2 2< D MA\ m:u.onlmll -2)

&& mil -2 >=()

{
u.ond[mnl][mr’] += p_n.ond{mll - 2](!1\:2 2k
num++; .
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) .
it (mi2 - 2 >= m.awnlunl + "l && mi2+2 < n MAX ’m1cunlmll + 2)

L && lml +2< D MA‘()

{ R
p..cond[mil ][mi2]
num++;'

I i
if(mi2+2<D

{
cond[mll]lm|2]

p_cond[mil][fﬁl?,] p_cond[mll][mlzjllr{umf

!
!

i*32x16%

inicio2 -=2; - - B BT
if (inicio2 < 0) mlcmz = mlqu F
for (mil = iniciol: mrl <D MA’( mll —m|l +4)

{
for (mi2 -mlc:oZ‘ mi2 < D MA. - macon[mn IJ mi2 m|2 + 4)

if(mi2 >= macon[ml I])
{
num =0; §
if (mi2 - 2 >= macon[mit] && mi2

D_MAX inacbrj[mil N

p_cond[mil][m ;
num, e
) i

{ Y
p_condfmil]im

num++ 5
! o
if{mi2 + 2 < D_MA)
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P cmul[mxl][le] +— p_mndlmll][ml" + ’]
tum++ .

) ‘
if(mi2 <D_| MAX macon[mnl -2} && ml’ >= m'\wnlmxl -2j
CR& Ml 22>=0)7 :

{ e
p_cond[mi| J{mi2} 1
num++
! :
p_cond{mil}[mi2] = p_ cond|

i
!

1932 16> 32 x73'2:‘;/'

iniciol -==2; o s
if (iniciol <0) mlclol —mlclol +4
inicio2 4= 2: Jt
if (inicio2 > 3) lnlcl02 ln|c|02 4
for(mll = iniciol: mll <D MAX

‘|+4)

for( mi2 = inicio2: I - mncnnlmll] m|2 = m|2 + 4)

{ o

if(mi2>= mncon[mi h
. T

num =0;

if(mi2.2>= mncon[mnl] && mt2 2 < D MAX m'\con[lm l ])

{
p_cond[mnl][me] +— p_cond[ml ] ][m|2 2].
num-++; .

b :
if (mi2 >= mncon[mll + 2] && mi2 < D M/\‘( cm
&& mll + 2 < D_MAX):

condlm|l][m|2] +=p_ cond[mll + 2][m|2]
o num

mncnn[ml IJ)

if (mi2 + 2 < D_M - mncoh[m | &&
 p-cond[mil][mi2] +=7
P

.
it (mi} 7<‘ D_MA)
{0 k-
P cond[mll][ml’] +=

num++; -
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ANEXO B3

p__cond[mil Jfmi2] = p_condjmi!][mi2]/ num;
) .
!
!

/*32x32 '/
iniciol +=1; Lo
if (iniciol > 1) iniciol = inicio] - 2;
|n|c102 =1

p_cundlnluyl
num+;

b ke :
it ((mi2-1 <D_MAX - macon[mil +1})
p_cond[mil][mi2}

num+;. -

ondfrmil + |1[r}}i2‘-j li: o

if((mi2+1<D MAX - macon[mi * l]) && (m|2 41 >= macnn[m|l +17)
&&(m|l+|<l) MA‘()) . :

{ -
p. cond[mll][m|2] 4= p_cnnd[mll + lj[mlz + I]
num++; (e .

) :
if((mi2 + 1< D MAX macon[mll - I]) && (m12 + | >= m.u.on[mll - I])
&& (mll - I >— 0))

{ :
p_cond[ml | ][m|2]

num++;
Q

p_cond{mil ]n’ﬁ;z 1= p_cond[milJfmi2] / num:~
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if (mult_fac ==
{ .
1*64x32%:

inicio2 += 1 L
if (inicio2 > l) |n1c102 mlcmZ 2. 5
for (mil = |n|c|ol' mil <D MAX mi "mll +2)
{ .

for ( mi2 =m|cm

{
if(mi2>=m

{

num =0,

| L
if(miZ<p_‘_

{ SR
p_cond[mil][m
nutiH+;

if(mi2 < D_MAX'- macon[mil - 1] ¢ i2 >= macon[mil - 1]
< && mil | B

{ CoH
p_cond{mil]|
numH
| o
p.cond{mil J{mi2]
! -
|
t
164X 32> 04X 064 %

ond[mil ]{mi2]/ num;

iniciol -=1;

if (iniciol < 0} iniciol = iniciol + 2;

inicio += 1;

if {inicio2 > 1) inicio2 = inicio2 - 2;

for (mil = iniciol :mil < D_MAX: mil =mil +2) '

. )

for ( mi2 = inicio ; mi2 < D_MAX - macon{mil]: mi2 = mi2 + 2)

o B2s

1f((m|"-l nacor N, 2 D_ AX fﬁncoh[mil])) L

AX - m‘nc()n‘[mil m
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il ( mi2 >= macon{mil |}
{
num =0;
if((mi2-1>= m.uon[m:l]) && (ml“' 1< D_MAX- nmwn[mll]))
{
p_condfmil J[mi2 ] += p,wnd[mnl ]lml" - I]
num+; .

}

p_cond[mil J[miZI = p_v;cond[l\ltli ] J[gnié] / aum;

/* FIN FUNCION INTERP */

/* PRINCIMO FUNCION PAS_FILT */

pas_ At

1

.

int tesps

in pl, p2,1x, ty:

/% ¢sp = farcalloc(D_MAX * D_MAX, 2), */
esp = calloc(D_MAX * D_MAN, 2}
for (pl =0: pl < D_MAX; pl++)
{ . .
tor (p2 =macon|pl ], p2 < D_MAX - macon[p | ] p2++)
| } J
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ANEXOR
if (p2 < D_MAX/2)

{
1 tx = ma_tx{plIp2|:
ty = ma_tylpl]p2]:
! .
else

{

tx = PIX - ma. Nlpl][l’l)\ p2]
ty = ma_| ty[pl][PlX-p"] %
| o

“lesp + D MA‘( . pl 'Ap,(.omlltylllxl.”

I

Inr(pl =0, pl < D MAX' pl++)

i

for (p2 -m.ncon[pl] p" <] MA\- m.lcun[pl] p"++)
wmllpl][p"]" ‘(Lsp +D_MAX * pI + p2)

/‘ farfree(esp): */ -

free(esp);
|
e FIN ¥ UN(.lON I‘AS I3 ll T ‘/
ol l Thi R/\Jl I)I~ IRL.S I'OR TRES */
tiltro3()
{
int *esp;
intig:
int 1x,ty;

float sum;

/% esp = farcalloc(D_MAX * 1D MAX, 2); *
esp = calloc(D_MAX * D_MAN, 2);

for (j = macon[0]: j < D _MAX - macon[0]; j++)
*(esp + §) = p_cond[ 03]
for (j = macon[1]: j <D _MAX - macon|} ] j++)
*esp + D_MAX +j) = p_cond] 1 ]j]:
for (j = macon}PIX - 1];j < D MAX - macon|PIX - 1] j++)
Stesp H(PIN - 1 D_MAX +3) = p_cond[PIX - Hj]:
for ( j = macon[PIX]i j < D_MAX - macon| PIX]: j++)
*esp +HD_MAX * PIX + ji=p cond[PIX][j):

for (1 =2, i <D_MAX - 2:it+)

{

for (j = macon|i]: j < macon[i] + 45 jH+)
*esp + _MAN * i+ )= p_cond[i](j):

§
i
1



for ( j= D_MANX - maconji] - 4: j € D_MAX: j++)
*esp + D_MAX * i +j)=p_cond|i][j]:
for ( j = macon[i] +4; j < D_MAX - macon[i} - 4 jt)
{
sum = (float)(p_cond]i-1 (-1
+ (floatXp_cond[i-1 )|
+ (Noat)(p_cond|i- 1 {{j+1])
+ {Noat)(p_cond[ijij-1])
+ (float)(p_cond{i][j+11
+ (float)(p_cond}i+1[j-1])
+ (loat{p_cond[i+ i)
t(loat)(p_cond]i+1|1j+1])
sum = sun/i;
i (s > 32767 || (sum < -32767))
( .
"+ GotoXY(84)printf("filtering saturation 0 "4/

Y .
*(esp + D_MAX * i +j) = (int)(sum), - -
| ; . D
!

for(i=0i<D M/\X 1++)

{
for( j —mm.nn[l] |< l) MA\ -m.unn[l] ey
{

irg<n MAXI2)
l
tx = ma_ix| l]l_ll.
ty = ma_iyli){jl: -

else

( .
1% = PIX - ma_ix[i][PIX - j];
ty = ma_iy[i][PIX - j|:

y ‘ . .
pcond[i][j] = *(esp + D_MAX *ty + 1x);

!

|
7* GAoXY(RA4); pnml(" - T H)
1* farfrec(espy */
frec(esp).

- 1 PIN FILTRAJE DETRES POR TRES */
nmxnﬁn(p) ‘
it *p;

{
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register int ij:
inta i
int mubt_fuc=1;

for(j=

L J<D_MAX: j+=mult_fac) {
-32)%(j-32)
for(i=0: i<D_MAX: i+=muli_fac) {
if{(i-32)*(i-32) <= sqrrad - a_j)
if(*p > max)
max=*p;
clse
if(*p < min)
min=*p;
pt=mull_fac;
l
pt=(mult_fac-1)*64;

i

max_dsp=max;

min_dsp=min;

i abs(max_dsp) > abs(min_dsp) )
AbsMax=abs(max_dsp):

clse
AhsMax=abs(min_dsp):
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