UNIVERSIDAD NACIONAL AUTONOMA DE MEXICO

ESCUELA NACIONAL DE ESTUDIOS PROFESIONALES
CAMPUS ARAGON

VNIVER4ADAD NACJONAL
AVFN'MA DE
MEXICO

SISTEMA ELECTRONICO SEMI-PARALELO DE MAPEO Y
ADQUISICION DE DATOS ELECTRICOS PARA EL
PROCESAMIENTO Y VISUALIZACION DE IMAGENES
DE TEJIDOS BIOLOGICOS EMPLEANDO METODOS

DE IMPEDANCIMETRIA

TESTS

QUE PARA OBTENER EL TITULO DE

INGENIERO EN COMPUTACION

PRESENTA

MARIO CASIRO GARCIA

ASESOR
M.I. ANGEL RAMON ZAPATA FERRER T

MEXICO, D.F A  DE NOVIEMBRE DE 1999,

YESIS coN
FALLX D¢ npinm



e e

Universidad Nacional - J ~  Biblioteca Central
Auténoma de México -

Direccion General de Bibliotecas de la UNAM
Swmie 1 Bpg L IR

UNAM - Direccion General de Bibliotecas
Tesis Digitales
Restricciones de uso

DERECHOS RESERVADQOS ©
PROHIBIDA SU REPRODUCCION TOTAL O PARCIAL

Todo el material contenido en esta tesis esta protegido por la Ley Federal
del Derecho de Autor (LFDA) de los Estados Unidos Mexicanos (México).

El uso de imagenes, fragmentos de videos, y demas material que sea
objeto de proteccion de los derechos de autor, serd exclusivamente para
fines educativos e informativos y debera citar la fuente donde la obtuvo
mencionando el autor o autores. Cualquier uso distinto como el lucro,
reproduccion, edicion o modificacion, sera perseguido y sancionado por el
respectivo titular de los Derechos de Autor.



VIONLLNOOSIA

NOIOVNIDVd



PROLOGO

En términos generales podemos definir la impedancia como una generalizacion de la ley de Ohm; este
concepto se maneja en 4reas como la fisiologia y medicina, por ejemplo se pueden medir las variaciones de
impedancia que existen en el sistema cardiovascular, sistema respiratorio, sistema digestivo, etc., donde hay
cambios de impedancia debido a sus funciones fisioldgicas.

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE) es una nueva técnica con aplicaciones en medicina y
procesos de control. Comparada con las técnicas de la tomografia computarizada de rayos X y la tomografia por
emision de positrones, TIE es mucho mas facil de usar, portétil, de bajo costo y no requiere de radiaciones
ionizantes, esto hace de ella una potente técnica de diagndstico para la mayoria de las situaciones. Ademas,
TIE en principio puede producir cientos de imé4genes por segundo, pero la mayor limitacion es su baja resolucion
espacial. Los registros son usualmente hechos con base a la inyeccion de corrientes eléctricas al cuerpo o al
sistema bajo prueba, utilizando un juego de electrodos como inyectores de corriente y otros como detectores de
los voltajes desarrollados en la periferia del cuerpo. Para obtener imagenes descriptivas, al menos unos cientos
y de preferencia algunos miles de lecturas deben ser efectuadas, las cuales se procesan con algoritmos
computacionales para lograr la reconstruccion de éstas.

Fn el campo médico, la mayoria de las aplicaciones para TIE consisten en mediciones de vaciado
géstrico y funciones pulmonares. En el campo de la industria las aplicaciones tipicas son la obtencién de
imagenes de |a distribucion de petroleo y agua en tuberias. En estas aplicaciones es posible usar un rigido y fijo
arreglo de electrodos, mientras que la colocacion de éstos en el cuerpo humano es uno de los problemas
residuales que debe de enfrentar TIE en el drea médica.
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INTRODUCCION

L.a Tomografia por Impedancia Eléctrica (TIE) es una técnica para formar imagenes del interior del
cuerpo humano basado en mediciones hechas por electrodos colocados en la superficie del mismo. Pequefias
corrientes eléctricas son aplicadas al cuarpe @ través de un areglo de electrodos pegados a la piel. Esios
glectrodos utilizados en la medicion de voltaje y algoritmos computacionales son usados para la reconstruccién
de imagenes sobre la distribucién de las impedancias eléctricas del cuerpo. Debido a que los diversos 6rganos
de nuestro cuerpo estan conformados por distintas propiedades eléctricas, las imagenes resultantes a partir de
las impedancias internas del mismo pueden permitirnos hacer un analisis anatdmico, ademas de que algunos
érganos varian su impedancia de acuerdo con su funcionalidad. Estos tipos de cambios en las propiedades
eléctricas pueden dar informacién sobre la funcion de un drgano, tal como lo puede ser el bombeo de sangre del
corazon.

Las imagenes creadas por TIE son de baja resolucidn y reproducen pequedos detalles anatdmicos. Esto
es porque ei problema de resolucion en TIE es considerablemente mas complejo y dificil, que la reconstruccion
de imagenes por resonancia magnética, por rayos X, por uitrasonido, por radiacién de isétopos, por emision de
positrones, etc. La razén de esta complejidad es el flujo de corrientes que atraviesan el cuerpo por muchas
rutas, ademas de que la densidad de corriente fluye por la ruta de menor impedancia. Por lo tanto los
algoritmos de reconstruccion deben de considerar estas rutas de corrientes como desconocidas. A pesar de
estas dificultades se reconocen las imagenes formadas, y estudios clinicos han ido determinando lo
conveniente de la técnica. Comparandolo con otras técnicas de obtencion de imagenes médicas, TIE ofrece
varias ventajas: los instrumentos son ligeros, portétiles y pueden ser usados a un lado de la cama, es
relativamente barato y no requiere habilidades especiales por parte del operador. La impedancia eléctrica es
una nueva modalidad que ofrece informacion que no estd disponible por las otras técnicas, como lo es el
conocimiento de la impedancia de tejidos especificos. El inconveniente de ésta técnica es la resolucion espacial
y la conductividad eléctrica, que es relativamente baja.

Aunque es Gtil para producir imagenes en los cambios de resistividad de un instante a otro, es
mas dificil la produccidn de las mismas para la resistividad absoluta, debido a que éstas requieren de alta
calidad de conexion entre el paciente y el instrumento. Ademas de que éstas conexiones son hechas de manera
que los electrodos queden pegados a |a piel. Continuamente se estan realizando trabajos de investigacién para

desarroliar electrodos convenientes para estudios de largo monitoreo.









PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

Generalidades

La estructura principal de este problema, es la de obtener imagenes del cuerpo humano (secciones
transversales) a partir de la distribucion de las impedancias internas del mismo. Esto se realiza a través de la
inyeccidn de una corriente alterna constante a baja frecuencia en determinados puntos estratégicos y de esta
forma medir las tensiones que hay en la superficie del cuerpo en un piano XY.

Una vez obtenidos los datos, éstos serdn procesados en la computadora para poder reconstruir la
imagen empleando bases matematicas, fisicas y métodos numéricos.

Se deben de tomar en cuenta algunos puntos importantes para este tipo de tomografia, por ejemplo:

* Los problemas que se puedan derivar del uso de la tomografia de impedancias en los seres vivos.

* Caracteristicas eléctricas de los tejidos vivos

* Métodos de inyeccion viables y sus problemas

* Métodos de medida viables y sus problemas

* Sistemas de adquisicion de datos

* Métodos de reconstruccion de imégenes

* Posibles aplicaciones médicas

Hay que considerar que la resolucion espacial de la imagen que se obtiene con respecto a la resolucion
de las otras tomografias, es menor. Pero la ventaja principal es la facilidad con que puede hacerse la

tomografia, ya que el costo del equipo es relativamente bajo y basandose en otros estudios realizados no
presenta alteraciones secundarias.
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OBJETIVOS

GENERAL

Obtener un prototipo para ia Tomografia por Impedancia Eléctrica (TIE) de uso en la investigacién
clinica y que se disponga de un documento de referencia para plantear otras alternativas.

ESPECIFICOS

Tedricos

- Analizar los limites de corriente aplicables a los seres humanos

- Determinar los problemas asociados a los electrodos

- Recopilar las caracteristicas eléctricas de los diversos tejidos que conforman al cuerpo humano

Experimentales

- Desarrollar los sistemas de adquisicion

- Propuesta de un sistema de adquisicion de datos

- Métodos de reconstruccidn y su efecto sobre las caracteristicas de los sistemas
- Diseiio de un sistema

- Evaluacion

Por (ltimo se pasaria a la medida sobre humanos para validar el sistema en su conjunto y detectar
posibles deficiencias en su concepcion, y con esto realizar nuevas investigaciones en el futuro para su mejora.
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PRIMEROS DESARROLLOS Y ALGUNOS TIPOS DE TOMOGRAFIAS

1.1 PRIMEROS DESARROLLOS

El proceso de tomografia esencialmente se desarrollo durante la primera mitad de 1980. Un niimero de
aplicaciones de imagenes tomogréficas representadas por un equipo de procesamiento se describieron en
1970, pero éstas implicaron el uso de radiaciones ionizantes de rayos X o fuentes de isétopos, donde no eran
satisfactorias las aplicaciones de procesamiento sobre una rutina basica a causa del alto costo involucrado y
de las limitaciones de seguridad. La mayorfa de los métodos basados en radiacion usan largos perfodos de
exposicidn, lo cual significo que las medidas dinamicas del comportamiento en tiempo real del sistema de
procesamiento no fueron factibles.

A mediados de 1980 comenzd 6! trabajo que condujo a la generacion actual de sistemas de
procesamiento de tomografias. En el Instituto de Ciencia y Tecnologia de la Universidad de Manchester (UMIST)
se comenzd un proyecto sobre tomografia por capacitancia eléctrica para representar multi-componentes que
fluyen desde que el petréleo brota. Al mismo tiempo un grupo de Morgantown del Centro de Tecnologia de
Energia en los E.U.A. disefiaron un sistema de tomografia por capacitancia para medir la distribucion en el
vacio de un gas fluyendo. Los transductores de capacitancia usados por ambos sistemas (nicamente eran
apropiados para situaciones de no-conducciones eléctricas. Un cientifico médico comenzé a darse cuenta del
potencial de la tomografia por impedancia eléctrica (medicion de la resistencia eléctrica) como un método de
bajo costo y seguro para representar el cuerpo humano. Habia progreso en varios centros, como en la
Universidad de Sheffield y el hospital Real Hallamshire, éstos en Inglaterra, asi como también la Universidad de
Wisconsin y el Instituto Politécnico de Rensselaer en los E.U.A. tomando papeles importantes. El éxito de este
trabajo temprano fomentd el establecimiento de una Accién Concertadora Europea sobre la tomografia por
impedancia eléctrica para aplicaciones médicas (CAIT) en 1988.

En 1988 en la UMIST se comenzo el trabajo sobre el desarrollo de la tomografia por impedancia
eléctrica (TIE) para representar tuberias que contienen fluidos eléctricamente conductores: un trabajo previo
sobre TIE médico facilitd el progreso, ya que algunos de los problemas de instrumentacion eran comunes a los
médicos. Sin embargo, las diferencias importantes son evidentes; TIE médico apunta principalmente a medir la
ubicacion de objetos en el espacio. Por el afio de 1990, el proceso de la tomografia fue convirtiéndose como
una potente técnica, (til para aplicaciones industriales y disefio de procesos.

Se programd una Accién Concertadora Europea sobre el Proceso de Tomografia (ECAPT) la cual
gstablecid un plan con la estructura del Brite FuRam. La UMIST supervisé este programa, el cual fomento el
intercambio de ideas y un progreso rapido multidisciplinario y de investigacion en correspondencia con las
técnicas de tomografia para encontrar las necesidades industriales especificas para mejorar el diseio y
operaci6n, asf como el proceso industrial planteado por la representacion tomogréfica de la distribucion de
materiales en proceso de embarcacion y tuberias. El rendimiento de este programa era distribuido por medio de
cuatro libros con publicaciones actuales, de cuatro boletines y doscientos papeles técnicos, ademds de un
servicio electronico (Internet) de base de datos.
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En 1980, el desarrollo de computadoras paralelas de bajo costo sirvié mucho para resolver los
problemas previos de lentitud y alto costo en la reconstruccién de iméagenes que usan la arquitectura de la
computadora Van-Neuman lo que ha conducido al proceso de la tomografia a ser una técnica eficiente y de bajo
costo.

Por otra parte, el desarrollo de sofisticadas computadoras ayudd también a cambiar las capacidades
de disefio en las industrias de procesos quimicos. Las estrategias de disefio ahora firmemente se fundan sobre
una variedad de simulaciones y técnicas de modelacion que pueden incorporar reacciones cinéticas,
termodindmicas e hidrodindmicas. Por ejemplo, el uso generalizado de modelos computacionales en la
dindmica de fluidos para escenarios, es cada vez més realista y estd acompaiado por validaciones
independientes de cada modelo contra resultados experimentales. En este contexto los diversos métodos de
tomografia ofrecen medios convenientes de comprobacién de modelos en un ambiente industrial.

La validez de un modelo es la capacidad para medir la concentracidn de un componente y en algunos
casos para identificar contornos y tamaiios de fase dentro de tuberfas, para proveer una pila de informacién en
los procesos de disefio en la reaccién cinética fundamental y para el disefio geométrico dptimo de equipos a
gran escala.

Una gama extensiva de aplicaciones para el progreso de la tomografia estan emergiendo. Algunas
aplicaciones requieren algtin trabajo especial para ingenieros eléctricos que re-disefien los instrumentos de
manera fundamental. Los ejemplos de éstos son las imagenes de combustién que contienen hasta 3600
cuadros por segundo, la representacion ambiental del agua bajo la tierra, el proceso de separacién y
representacion hidroclonica, la deteccion de fallas en la rotacion de componentes, la medicion de flujos
multifases y control de mediciones de tomografias.

1.2 ALGUNOS TIPOS DE TOMOGRAFIAS
1.2.1 Temografia por capacitancia

El principic de medicion de la tomografia por capacitancia esta basado en el hecho de que Ia
capacitancia es una funcion de permitividad del medio entre fos electrodos, del tipo del sensor y del niimero de
electrodos que son montados airededor de la periferia a medir. Entre estos electrodos la capacitancia es
secuencialmente medida. El sensado consiste en 16 electrodos montados en la periferia. La extension de los
electrodos es de 30mm, ademads de que los electrodos de medicion son montados axialmente sobre el volumen
a medir, esto para enfocar el campo eléctrico y para archivar la distribucién del medio. La medicién de la
capacitancia es hecha con un puente de corriente alterna, con una resolucién de 0.1 puF y un rango de 0.1p a
10mF. Usando esta nueva técnica las fluctuaciones transitorias de las distribuciones pueden ser rapidamente

visualizadas. En la figura 1.1 se muestra el sistema desarrollado por la UMIST, en 1980 para la tomografia por
capacitancia.
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Figura 1.1 La figura muestra el uso de sensores tomogréficos para la medicién de la distribucion de las partes de un

reactor (UMIST, 1980).

1.2.2 Tomografia por conductividad

Las técnicas de medici6n tomograficas para procesos y aplicaciones en ingenieria son usadas con
mayor frecuencia para medir las distribuciones de los elementos de un medio hetéreo. Aidemas de la técnica de
tomografia por capacitancia, se ha desarrollado una nueva técnica de tomograffa conductiva, basada en la
conductividad entre electrodos y un liquido conductivo.

Los sensores consisten en tres planos paralelos cercanos entre si, montados perpendicularmente al
eje de la tuberfa. La conductancia entre dos alambres puede ser descrita como un arreglo paralelo de
resistencias. Cuando los dos alambres son parcialmente mojados, la resistencia medida, es por lo tanto una
integral de linea entre los dos alambres. Esta conductancia es proporcional a la longitud del alambre mojado.
Cuando se realizan todas las mediciones entre los alambres en los tres planos, un nimero total de 84
mediciones lineales e independientes son obtenidas. De acuerdo a un ejemplo secuencial de tuberfas como se
muestra en la figura 1.2, s6lo un instrumento para la medicion de la resistencia es necesitado. Los circuitos
desarrollados consisten en seis multiplexores, los cuales son manejados por un contador digital binario.
Después de que el Gltimo par de un plano ha sido medido, la colocacién cambia al primer par del siguiente
plano. El tnico componente limitante para la rapida medicion es el instrumento de medicién de resistencia,
para el cual el valor de adquisicion es de 18 kHz y la reconstruccidn es hecha fuera de linea.

Figura 1.2 En ia figura se muestra fa medicién de distribuciones de las partes de una tuberia. La medicion se hace
usando un nuevo sensor de malla de alambre. El didmetro de la tuberia es de 59mm con un tramo en el agua y otro al
aire. A causa de la alta resolucién espacial y al tiempo, las zonas expuestas en el tubo y las zonas mezcladas son
claramente visibles (UMIST, 1988).
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1.2.3 Tomograftia por rayos X

La Tomograffa por rayos X se comenz6 a desarrollar a principios de los afos 70s para propdsitos
médicos. El desarrollo de esta técnica tiene una alta resolucién espacial y un buen tiempo de proceso para
obtenerse. Por lo tanto la tomografia por rayos X, es ahora usada para la examinacion de materiales. Por
ejemplo, la ingenierfa de procesos es un nuevo campo de aplicacién para la tomograffa por rayos X.

1.2.3.1 Principios de radiologia

La técnica radioldgica estd basada en las caracteristicas fisicas de los rayos X para atravesar con
mayor o menor densidad a un cuerpo, considerando que la luz no lo puede hacer. Cuando los rayos X pasan a
través del cuerpo, éstos son atenuados por una gran mayorfa de materiales, asf algunos materiales que son
mas densos pueden servir de proteccién, para evitar las radiaciones excesivas. Generalmente los rayos X
atraviesan facilmente los tejidos suaves, pero en su mayor parte son atenuados por los huesos. La pelicula que
sirve para radiografia es colocada en el lado opuesto del cuerpo; ésta es oscurecida en porciones debido a la
cantidad de rayos X recibida, correspondiente a las densidades de la materia que constituye al cuerpo. De esta
manera los huesos quedardn descritos en varias tonalidades de sombras. Usualmente las personas que
requieren un andlisis de sus drganos internos, estos pueden ser realizados mediante los rayos X y de este modo
distinguir Ias diferencias entre tejidos y hussos.

Actualmente las imagenes por rayos X han sido mejoradas a través de los afios mediante técnicas
mas avanzadas, dando asi imagenes mas claras con bajas dosis de radiaciones. Los rayos X son una de las
muchas técnicas para diagnosticar enfermedades y una de las mas usadas.

1.2.3.2 Angiografia

La angiografia es una imagen de los vasos sanguineos después de inyectar una tintura contrastante.
Donde se puede visualizar las obstrucciones del flujo sanguineo. En un angiograma la tintura es inyectada y
una serie de rayos X son aplicados a los vasos sanguineos. Con éstas imagenes, un radiélogo puede visualizar
los vasos y diagnosticar problemas de circulacién,

En un procedimiento llamado substraccién angiografica digital (DSA), las im4genes angiogréaficas son
mejoradas por ia computadora para producir imagenes detalladas.

Una intervencion radioldgica, Ja cual usa una técnica de imagen percutdnea guiada, a menudo es
usada para tratamientos y diagndsticos. En estos procedimientos, los radiologos introducen directamente un
catéter dentro del cuerpo por medio de una aguja y con un alambre lo van guiando. Esta técnica es
frecuentemente usada para !a recoleccion de muestras de tejidos para su estudio. En otros procedimientos se
usa un fluoroscopio con una pantalla de television para guiar el catéter a través de una arteria. Cuando es
investigado un 6rgano o un vaso, los radiflogos inyectan una tintura contrastante, la cual hace al drgano o
vasos claramente visibles para la inspeccidn con rayos X, es decir, como un “mapa” del sistema. Con este
mapa, el radilogo puede elegir el 4rea a estudiar a través del catéter. La intervencién quirdrgica apoyada por
métodos radiograficos a menudo ofrecen una alternativa para las cirugias en la limpieza de arterias obstruidas
y en el control del sangrado interno.
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1.2.4 Tomografia por ultrasonido

El uitrasonido utiliza el eco reflejado de un emisor de frecuencias ultrasdnicas para estudiar las
estructuras internas y tejidos. Es una técnica para examinar fetos durante el embarazo. Cuando las mujeres
presentan problemas para poderse embarazar, ésta técnica puede revelar anormalidades de los ovarios, tubos
de Falopio o dtero, no detectables en los exdmenes clinicos. También facilita los estudios de abdomen,
particularmente los genito-urinarios y sistemas biliares. En conjuncion con la mamograffa, el ultrasonido puede
revelar mindsculos tumores y determinar de que tipo son.

Una solucién colorante es un desarrollo relativamente nuevo en el ultrasonido, que puede mostrar la
velocidad y direccién del flujo sanguineo. Esto es usado en el estudio de enfermedades en las venas y arterias,
ademas del estudio del flujo de la sangre antes y después de los transplantes.

1.2.5 Tomografia por radiacién de isétopos

l.as imagenes obtenidas mediante la radiacién emitida por 4tomos radioactivos (isétopos), es un
procedimiento el cual implica la inyeccion al paciente con un compuesto que ha side conformado con
radiaciones de rayos gamma, muchos de los cuales son muy parecidos a los rayos X.

Estos quimicos son preparados especialmente para ser retenidos temporalmente por fas partes del
cuerpo a ser estudiadas. Después de la inyeccibn, las anormalidades bajo investigacién, tales como los
tumaores, infeccicnes y los efectos de ia coagulacion de la sangre, son facilmente visibles. Este procedimiento
de imégenes enfatiza las funciones corporales en contraste para la anatomia demostrada por otros
procedimientos radiograficos. Muchas aplicaciones futuras con este tipo de imagenes estdn comenzando a
investigarse en el Centro Médico de la Universidad de Indiana.

1.2.6 Temografia por emision de positrones

La tomograffa por emision de positrones (PET) es uno de los mas recientes desarrollos en la medicina
nuclear, utilizando computadoras muy sofisticadas.

Una emisién simultdnea de positrones dada por dos rayos gamma en direcciones opuestas, permite la
localizacién precisa de un punto. Las imAgenes resultantes son mds ¢*~*nauibles y ofrecen una cantidad de
informacidn acerca del metabolismo del paciente. PET promete ser un paso importante en la evolucion de la
tecnologia nuclear para obtener imagenes.

1.2.7 Tomografia por resonancia magnética
Las imagenes por resonancia magnética (MRI), es uno de los desarrollos mds recientes del campo de

la radiologia. En la figura 1.3 se muestra la imagen de un equipo moderno para obtener imagenes por
resonancia magnética.
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Figura 1.3 Equipo clinico para fa tomografia por resonancia magnética.

Estas imagenes son utilizadas en exdmenes del cerebro, cuello y espina dorsal. E} potencial de MRI
permite estudiar el corazén, los rganos abdominales y ahora se estd comenzando a estudiar el sistema
misculo-esquelético, produciéndose excepcionalmente estudios detallados de tejidos normalmente suaves y
ocultos por ios huesos.

En los nifios, la MRI es ampliamente usada para diagnosticar céncer y revelar la presencia de
tumores, los cuales no son evidentes con otras técnicas de imégenes radiol6gicas. Diagndsticos tempranos del
cancer pueden ser vitales para tratamientos més eficientes mediante quimioterapia o terapias a base de
radiaciones.

En los adultos, MRI resalta las enfermedades degenerativas de los discos de la espina dorsal. Puesto
que pueden crearse iméagenes de cualquier plano def cuerpo, MRI es ideal para el estudio de los huesos y
articulaciones, tales como las de las radillas.
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_IMPEDANCIA ELECTRICA

2.1 DEFINICIONES BASICAS

El término impedancia eléctrica se utiliza para designar la relacién que existe entre tension y la
corriente entre dos puntos de un circuito dado, o bien con respecto a una referencia. Esta relacién entre la
tension y la corriente aparece por la aproximacion que nos conduce a los circuitos de parametros concentrados.
Pero la relacidn entre corrientes y tensiones que se pueden detectar sobre un cbjeto respecto a las propiedades
intrinsecas de éste no es obvia.

En el caso de fa impedancia eléctrica se ha elegido en atacar el problema desde los conceptos mas
generales de las leyes de Maxwell, e ir aplicando las aproximaciones necesarias que dan lugar a las distintas
formulaciones, para casos més concretos. De este modo, se tendran las bases fisicas para un posterior anélisis
de la validez de las aproximaciones empleadas.

La ecuaciones de Maxwell en forma diferencial son:

rotE = -8B/ 8E (1)
rotH =J + 8D/ &t (2)

deduciéndose a partir de éstas:

dvD=p (3)
divB =10 )
donde:

E es el campo eléctrico
H ef campo magnético

D la induccion eléctrica
B la induccién magnética
p la densidad de carga
Jla corriente total

Si las propiedades fisicas de un cuerpo son independientes de la direccion en el entorno de un punto
{medio isotrdpico), los vectores campo e induccion estén relacionados de la forma:

D=¢E (5)
B=puH (6)
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donde € es la permitividad o constante dieléctrica y n la permeabilidad magnética. Es usual definir las dos
constantes, de un material dado, respecto a las del vaclo (g, y pp):

g=¢8/g (7)
M=/ g (8)

Como se verd posteriormente, la permitividad y la permeabilidad responden a las caracteristicas
fisicas de los materiales a nivel macroscdpico, siendo el objetivo de la tomografia eléctrica el obtener sus
valores a partir de los campos electromagnéticos. Otra caracterfstica de un material es su conductividad (o),
que relaciona el desplazamiento de carga eléctrica (corriente de conduccion) con el campo aplicado.

J,=0oE 9)

A partir de las ecuaciones de Maxwell se puede definir el potencial eléctrico (®) y el potencial del
vector magnético (A) como:

B =rotA (10)
E = -grad @ - 3A/ &t (11

Estas definiciones son dtiles porque permiten un célculo mds sencilio de los campos eléctrico y
magnético.

La primera aproximacion que se puede realizar es la de considerar que la variacién es perifdica
(régimen estacionario). Considerando sdlo una frecuencia w, se obtiene:

rtE = -joB (12)
rotH =J + joD (13)

siendo los potenciales:

B =rotA (14)
E=-grad @ - joA (15)

En este caso las soluciones generales para los potenciales definidos son:

|-t
A:-i'[‘]c
4 R

dv (16)

1 pe[—jKR]
D= _ dv (17)
4n(1+ jwe/ o) R

¥

donde: dv es el diferencial de volumen, R es la posicion de este diferencial y K es la constante de propagacién,
de valor:
K = -jouc(l + joe/c) (18)
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Un caso sencillo de analizar es la propagacién de ondas planas en un medio libre de fuentes. En este
caso se demuestra que la relacidn entre el campo eléctrico y el magnético es:

n=.J(u/¢) (19)

Esta magnitud tiene dimensiones de ohmio y se le denomina impedancia intrinseca del medio.
En estatica (w=0), las ecuaciones de Maxwell quedan como sigue:

rotE =0 (20)
rotH =) (21)

de lo que se deduce que existird una total independencia entre el campo eléctrico y el magnético.
Las soluciones para los potenciales son:

y7ar
A=+ [Zg 22
47r;‘-Rv 2
®=— [Zay @3)
4no ] R

El campo eléctrico es: E = -grad &y el magnético: B = rot A
Para este caso se define la impedancia interna del medio como la relacidn entre el campo eléctrico y la
densidad de corriente que circula:

=t/ =1/l + joe/o) (24)

Para resolver los problemas variables con el tiempo es interesante comprobar si las expresiones (16) y
(17) se pueden aproximar por las equivalentes en estatica (22) y (23). A esta aproximacion se le denomina
cuasiestatica. Para ello en las ecuaciones (1) y (2) hay que despreciar 3B/6t y 8D/t respectivamente. De
forma equivalente se puede comprobar si en la solucién de los potenciales (16) y (17), se pueden aproximar los
factores exponenciales (que son los que introducen efectos de retardo) a la unidad. Para ello, desarroliando en
series de Taylor ¢ se obtiene la condicion:

|KR] < 1 (25)

siendo K la constante de propagacion del medio, que es funcion de la conductividad y permeabilidad, que
también se puede expresar en funcién de la longitud de onda, de la forma:

K= 2/ (26)

Ademas de la ausencia de efectos de propagacion, para obtener la ecuacion estatica del potencial, es
necesario que los efectos capacitivos del medio sean despreciables. Este efecto aparece en el denominador de
la expresion 17 y estd provocado por la permitividad del medio €. Para que los efectos capacitivos sean
despreciables debe cumplirse:
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og/o < 1 (27)
con lo cual se asegura que las corrientes de desplazamiento son despreciables frente a las de conduccion.

Por Gitimo queda el término joA en la ecuacién (15) que representa los efectos inductivos. La
condicidn que se debe cumplir en este caso es:

lwA| < |grad o] {28)
se puede expresar también por la siguiente desigualdad (Plonsey, 1969)'":

(KR) < 1 (29)

Por lo cual, si se cumple la condicién (25), que hace despreciables los efectos de propagacion,
automaticamente serian despreciables los efectos inductivos.

En resumen para aplicar la solucion cuasiestatica deben cumplirse las siguientes condiciones:

Ausencia de efectos de propagacion lKR| <1 (30)
Ausencia de efectos capacitivos wg/oc < 1 @31
Ausencia de efectos inductivos (KR? <1 (32)

La segunda de estas condiciones se puede considerar obvia si se trabaja en ias ecuaciones del campo
estatico con una conductividad compleja expresada por:

o, = o(l + joe/o) (33)

El efecto de este término ocasiona un retardo entre las fuentes y el campo provocado.
La impedancia resultante interna dei medio en este caso serd compleja, constando de una parte real
(resistencia) y una parte imaginaria (reactancia):

Z = l/o (]l + joe/o) (34)

Si la aproximacion cuasiestatica es valida, el calculo del potencial en el objeto se realiza resolviendo la
gcuacion de Poisson con las condiciones de frontera dadas:

div (o grad &) = 0 (35)

donde o es la conductividad (compleja o no) del medio que, en principio, puede depender de la direccion de la
corriente (anisotropia) y de la posicién (inhomogeneidad). En el caso que nos ocupa, se considera generalmente
que el medio es isotrdpico y precisamente el objeto del estudio es visualizar las inhomogeneidades.

Las medidas que se realizan en los estudios de impedancia eléctrica se basan en la determinacion de
la relacion entre fas diferencias de potencial generadas en la superficie y las corrientes inyectadas en ésta. Esta
relacion tiene unidades ae ohmios y equivale a una impedancia entre los puntos utilizados para la medida. Esta
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impedancia cquivalente dependerd de la distribucién de la impedancia interna del cuerpo y de factores
geométricos que aparecen al resolver la ecuacidn (35).

Por ejemplo, dado un volumen conductor V y aplicando una corriente | entre los puntos Ay B, la
impedancia de este puerto, o par de terminales, se define como:

I=\,g/l = (®, - D).

Expresando de forma integral, utilizando e! principio 4e reciprocidad (Mortarelii, 1380, queda:

Z= —Ilz [o(r)EX (rydv (36)

donde E(r) es el campo eléctrico calculado a partir de la ecuacidn de Poisson. La conclusion més importante de
esta relacidn, es que la impedancia medida depende de la conductividad y de forma cuadrética de la densidad
de corriente en la zona de interés.

Para obtener la solucion de fa ecuacion (3) es necesario recurrir, salvo en casos muy simples, a
métodos numéricos. EI método més utilizado actualmente es el de elementos finitos (FEM), aunque se puede
usar otros como por ejemplo el de diferencias finitas o el de redes de admitancias. Todos estos métodos llevan
a un sistema de ecuaciones que en forma matricial corresponden a [a expresion:

YIvi = [ (37)
siendo la solucidn
V1= [0 (38)

La matriz {Y], en los casos practicos, es de una dimension muy elevada a fin de obtener suficiente
resolucion espacial.

2.2 PROPIEDADES DE LAS FUNCIONES DE INMITANCIA Y DE RED

Las matrices que aparecen al discretizar la solucion de la ecuacion de Poisson son idénticas a las
matrices de impedancia o de admitancia en circuitos de pardmetros concentrados pasivos. Esto implica que
tendrén todas las propiedades de estas matrices. Las matrices de inmitancia son reales, positivas e impares.
Los elementos de la diagonal (inmitancias terminales), son funciones racionales, reales, positivas e impares
(analiticas en el semiplano derecho). Los demas elementos seran funciones de red que en general son
racionales y reales. Ademas, las matrices de inmitancia son simétricas.

Para que un circuito sea estable, sus polos no pueden estar en el semiplano derecho del plano
complejo (o +jow). Las inmitancias terminales, no pueden tener ni ceros ni polos en el semiplano derecho. En
el caso de una red pasiva RC, los polos y ceros son simples y estan colocados de forma alternada sobre el eje
real negativo.

En todos los casos precedentes, dado el médulo, |a parte real o |a fase de una de las funciones sobre
el eje jo se puede encontrar una funcién que cumpla las condiciones impuestas. Cuando solo se da el médulo,
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la solucidn no es tnica, pues se pueden poner células pasa-todo. La solucién sin ceros en el semiplano
derecho se le denomina de fase minima. Cuando el dato es la parte real, la solucidn tampoco es (nica, pues se
pueden afadir polos en el eje jo. Para el caso de redes RC, no pueden existir polos en el eje jo por lo cual la
solucidn es dnica. Para pasar de la parte real sobre el eje joo a la funcién de inmitancia existen diversos
métodos desarrollados para el disefio de redes.

La utilidad practica de estas propiedades, en nuestro caso, es que permiten calcular la parte
imaginaria de una impedancia a partir de la parte real en funcién de la frecuencia y viceversa. Lo que puede ser
dtil en TIE para identificar comportamientos de los tejidos a partir solo de las medidas, por ejemplo, las partes
reales son mas precisas en principio que las de la parte imaginaria.

2.3 METODOS DE MEDIDA Y ERRORES

Para obtener informacion sobre la impedancia de un objeto es necesario introducir una corriente y
medir tanto la corriente que circula como el potencial que ésta provoca. En principio es indistinto si se aplica la
excitacién con una fuente de tensién o con una fuente de corriente. La decision se toma de acuerdo con los
criterios de realizacion. El aspecto mas importante en el método de medida es la utilizacion de medidas a dos o
cuatro hilos.

En este apartado se analizan los dos sistemas extremos: las medidas a dos hilos y a cuatro hilos. La
importancia de este andlisis se debe al uso de electrodos para realizar las medidas en un objeto,
principalmente cuando se trate de materiales bioldgicos. En este caso el electrodo se comportard como un
transductor entre la corriente idnica en el interior del objeto y el flujo de electrones a través del circuito eléctrico,
gracias a una reaccion reversible de oxidacion-reduccidn. El electrodo presenta por este hecho una impedancia
distinta de cero que afectara a la medida.

2.3.1 Medida a dos hilos

En una medida a 2 hilos la corriente se inyecta por los mismos electrodos donde se mide la tension.
Del modelo de la figura 2.1 se desprende que la impadancia medida serd la suma de todas las impedancias
que aparecen en serie con el generador. Si se desconocen las impedancias de los electrodos, que es el caso que
nos ocupa, el error cometido serd funcion de la relacion entre 2Ze y Zt. Algunos autores utilizan el hecho de que
la impedancia de los electrodos normalmente disminuye con la frecuencia para minimizar el error (Kim et al,
1987)%,

Debido a las capacitancias parasitas entre los puntos de medida, las limitaciones en el disefio
electrdnico y a la suposicion de! régimen cuasiestatico, nos encontramos con que el margen de frecuencia
6ptimo de utilizacién estara entre unos 10 y 100 kHz. Al no poder utilizar una frecuencia tan elevada como
precisariamos, el sistema a dos electrodos no serd viable pues el error que se introduce al tomar una
impedancia de electrodo aproximada serd muy superior al que se espera de toda la cadena de medida. La
impedancia tipica de un electrodo para aplicaciones médicas a unos 20 kHz puede llegar a 1 k2 con unas
variaciones de hasta el 50%. Si tenemos en cuenta que la impedancia del cuerpo que esperamos medir es del
mismo orden de magnitud o de inferior, se deduce que el error que se cometeria con una medida a dos hilos
podria ser superior al 100% del valor real.

26



IMPEDANCIA ELECTRICA

Zt

D

e T

Ze

Figura 2.1 Medida a dos hilos.

2.3.2 Medidas a cuatro hilos

La medida a cuatro hilos es una solucion para la situacion anterior. Se basa, tal como puede verse en

fa figura 2.2, en utilizar electrodos distintos para la inyeccién de corriente y 1a deteccién de tensién. En el
método a cuatro hilos podremos minimizar el error si conseguimos tener una elevada impedancia de entrada en
el circuito detector de tensidn. El error en este caso sera proporcional a la relacion entre Ze y Zin

I//I_Z!sze_'_ZI-Zt(l Zin) (39)
Zin
Ze
T [
o ﬁ'Ze .
| ) 7t Zin TV
| — )
FL Ze
Ze

Figura 2.2 Medida a cuatro hilos.
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2.4 11P0OS DE ELECTRODOS

Los electrodos pueden clasificarse por el material que los constituye en: metdlicos, de carbén y de
polfmeros (Webster, 1989)*.

Dentro de los electrodos no polarizables estén los de uso mas frecuente en medicina que son los de
Ag/AgCl. Estos electrodos se usan siempre en conjuncién con un gel que se pone entre el electrodo y la
superficie a medir. La funcidn del gel es la de establecer un puente idnico entre superficie de AgCl y los iones
propios del material,

Otros tipos de electrodos no polarizables son: los de estafio/cloruro de estafio, los de difusiones de
carbon en substancias plasticas, y también los polfmeros conductores. Estos tltimos tienen impedancias
demasiado elevadas para las aplicaciones en tomografia (Webster, 1989)".

Los electrodos capacitivos estan formados por un metal noble u otro conductor recubierto de una capa
de aislante que no permita ninguna reaccion de oxidacién-reduccién. Lopez (1969)° y Bergey et af, (1971)°
describen electrodos de aluminio anodizado, acero inoxidable, oro y plata. De Luca et afl, (1979) utilizan
electrodos de titanio. Griffith et a/, (1979)® describe electrodos capacitivos utilizando como aislante el substrato
del propio preamplificador. Rosell (1983)° utiliz6 cerAmicas piezoeléctricas como aislante.

Un problema comin a todos los electrodos capacitivos es la dificultad que existe en mantener el
contacto con la superficie 2 medir. Una solucidn es la aplicacion de un gel entre el electrodo y la superficie para
mantener un cierto puente de union que absorba los movimientos relativos. Para aplicaciones en alta
frecuencia, y este es el caso de TIE, los electrodos capacitivos pueden representar una alternativa aceptable.

2.4.1 Modelos de electrodos

El modelo mas comin para la interface electrodo-gel, es el de Warburg (figura 2.3a). A este modelo se
le puede afiadir una resistencia en paralelo que representa la impedancia en continua del electrodo (Geddes y
Baker, 1975)°. Para un electrodo capacitivo, idealmente, Rf es infinita. Otro circuito equivalente
frecuentemente es el de la figura 2.3b (Webster, 1978)". La resistencia Rd y el condensador Cd representan la
impedancia electrodo-electrélito y Rs la resistencia del electrélito y del metal. En los dos casos Es representa el
potencial de electrodo.

En el modelo de Warburg la resistencia y la capacidad dependen inversamente de la raiz cuadrada de
la frecuencia, de la densidad de corriente circulando en el electrodo y del tipo de electrodo.

En el modelo de Webster los elementos se consideran constantes con la frecuencia. Ello se traduce en
una mayor discrepancia entre el comportamiento de la impea. ncia real y la del modelo, pero éste aventaja en

simplicidad al de Warburg.

28



IMPEDANCIA ELECTRICA

5] R C
1
. 1
Rf
S S
{)
Rd
—_ 11 ] —
G dl I Rs Es
(b)

Figura 2.3 Modelos de electrodos: (a) Warburg modificado (Geddes y Baker, 1975)° y (b) Webster,1978".

2.4.2 impedancia de electrodos

La informacidn mds amplia sobre impedancias de electrodos hace referencia a los Ag/Agll y en
particular s6lo para la banda de electrocardiograffa. Kingma et 4/, (1983)"2 da la impedancia para electrodos de
Ag/AgCl con distintos niveies de cloracibn figura 2.4. Se puede observar que a medida que aumenta la
frecuencia todos los tipos convergen, siendo los de menor clorado los que presenta impedancias menores.

Miller y Harrison (1974) también midieron 1a impedancia de electrodos de Ag/AgCl obteniendo los

resultados representados en la figura 2.5

DX »—nZzpomuyy™—

0102 05 1 2 5 1020 SOO200S00H 26 3h 10k
FRECUENCIA {H2)

o Electrodos cia clorwar
@ OmAc
® 12mhs
® MmAs
 3bmAs
® 2oAr

Figura 2.4 Impedancia de los electrodos de Ag/AgC! segin el nivel de clorado (Kingma, 1983)'2.
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Figura 2.5 Impedancia electrodos de Ag/AgC! (Miller y Harrison, 1974)®%. La linea con circulos representa la impedancia

de un electrodo de Ag/AgCl de 1 cm. La de trazos la impedancia piel-electrodo y la de cuadros es la misma pero con
abrasién a la piel.

Jna comparacion entre distintos tipos de electrodos se puede encontrar en Geddes y Baker (1975)".

Hay que tener en cuenta sin embargo, que para alta frecuencia la capacitancia es la que determina la
impedancia total.

Un anlisis reciente, que cubre toda la banda de interés, se debe a B. Foster (1988)". £l estudio est4
realizado para los electrodos comerciales Cardioline y Sentry. Los valores, del circuito de Warburg, haliados
para la banda de 10 kilz a 100 kHz son los representados en la tabla 2.1

Unidades Cardioline Sentry
Rs (Q) 200 50
Cs (uF) 2.571 12.8
Tabla 2.1 Resistencia y capacitancia equivalentes para electrodos de uso comercial (Foster, 1988)".
Rs (@)
10?
o
CARDIOLINE
) \ SENTRY
101
1
0.1 1 10 12 103 109 05 H

Figura 2.6(a) Grafica de la resistencia equivalente para electrodos comerciales de marca Cardioline y Sentry (Geddes y
Baker, 1975)".
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Figura 2.6(b) Gréfica de la capacitancia equivalente para electrodos comerciales de marca Cardioline y Sentry {Geddes y
Baker, 1975)".

En ia figura 2.6 (a y b) se representan las impedancias para estos mismos electrodos en la banda
frecuencial de 0.1 Hz a 1 MHz.

De todos los resultades se deduce que, al aumentar ia frecuencia, los valores para las impedancias de
los electrodas presentados son comparables e incluso mayores, que las impedancias a medir. Esta situacidn se
agrava en las medidas no invasivas en humanos debido a la impedancia de la piel, tema que se trata en el
apartado 4.2. Ei distinto comportamiento segin la composicién, y en definitiva segiin 1a marca, hace que se
deba prestar mas atencion a los electrodos de la que requieren, por ejemplo, en la medida de biopotenciales de
baja frecuencia.

2.4.3 Ruido en los electrodos

Segiin el trabajo antes citado (Foster, 1988)" el ruido introducido por los electrodos es poco variable a
partir de frecuencias superiores a 50 Hz. La densidad espectral de ruido de los electrodos Cardioline, para
frecuencias més altas a 50 Hz, segin esta referencia es de 112 dBV/Hz (12.50V/VHz).

Para unos electrodos de Ag/AgC! (Beckman) con el gel cardiotrode, Rosell (1985)" midié un ruido de
25 nV/Hz. Para electrodos de acero inoxidable, en Ia misma referencia, se dan valores de 60 nV/Hz. Puede
observarse que este ruido es muy superior al ruido térmico que presentarfa una resistencia de igual valor
ohmico que el médulo de la impedancia del electiodo a altas frecuencias.

El ruido de los electrodos se suma directamente a la entrada de los circuitos de deteccion y puede
observarse que es del mismo orden que la tension equivalente del ruide de los amplificadores operacionales
comerciales, superande en un factor de 3 o mas, al de los amplificadores operacionales de bajo precio.
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J.1 PROPIEDADES FISICAS Y BIOLOGICAS DE LOS TEIIDOS

La unidad estructural de los seres vivos es la célula, la cual en conjunto con la misma estructura y
funcion andloga conforma los tejidos que componen a un organismo. Basicamente la célula est4 rodeada de
fluidos con propiedades electroliticas.

Se puede considerar a cada una de las células que componen un tejido como un conjunto de
electrdlitos, que forman el medio intracelular, rodeados por una membrana. El espacio intercelular (citoplasma)
esta constituido por otro tipo de fluidos. La membrana de la célula tiene un espesor muy pequefio (menor a 10
nm) y una gran rigidez dieléctrica, por lo cual presenta una capacidad equivalente muy grande, variando entre
0.1y 3 pF/em?, con 1 pF/cm?como valor tipico (Geddes y Baker, 1975)". En cambio, su resistencia en estado
de reposo es muy elevada.

La impedancia de una membrana calculada a partir de las caracterfsticas de sus constituyentes,
lipidos y proteinas, para un grosor de 6 nm y una e=2.5 esta dada en la siguiente tabla 3.1 (Pething, 1979).

UNIDAD ESTIMADA MEDIDA
Capacidad (uF/cm?) 0.37 05-13
Resistencia (Qcm?) 6x10° 10% - 10°

Tabla 3.1 Impedancia equivalente de membranas bioldgicas (Pething, 1979)%

La resistividad del citoplasma varia entre los 10 y los 30,000 Qcm?. Para los mamiferos el valor
comun oscita entre los 300 y 400 Qcm?,

A partir de estos datos se puede plantear un modelo tan simple de comportamiento eléctrico (pasivo)
de la célula descrito por el circuito de la figura 3.1, donde Cm es la capacitancia de ta membrana, Rm la
resistencia de la membrana y Rc 1a resistencia del citoplasma.

Cm
—t_—_—j| | |
Rc
Rm

Figura 3.1 Modelo e!éctrico para una célula (Geddes y Baker, 1975)".
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Teniendo en cuenta la estructura de los tejidos, se puede dar el modelo de la figura 3.2 para una zona
de tejido. Re es la resistencia equivalente de los fluidos externos

Rm

e g T

Cm

Re
Figura 3.2 Modelo eléctrico para un tejido biolégico (Geddes y Baker, 1975)".

Por una parte, la impedancia total de los tejidos variard con la frecuencia, presentando tanto
componentes resistivos como reactivos. Por otro lado, la impedancia a bajas frecuencias vendra dada por la
proporcidn de liquidos interceiulares en el tejido.

Una clasificacion de los tejidos en los seres vivos atendiendo a razones fisioldgicas y al medio
intercelular que lo componen se distingue los tipos: epitelial, conectivo, muscular, nervioso y sanguineo.

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

Atendiendo a las caracteristicas eléctricas se puede clasificar los tejidos en los siguientes grupos
(Presman, 1974):

- Suspensiones de células y de moléculas proteinicas de consistencia liquida (sangre, linfa, etc.)
- Lo mismo pero en estade condensado (mdsculo, piel, higado, etc.)
- Tejidos con bajo contenido en agua (grasa, huesos, etc.)

Se puede observar en esta clasificacion que el factor diferenciador entre los grupos es la cantidad de
liquido intercelular, pasando de tejidos con aito contenido en agua a los de contenido m4s bajo. La impedancia
eléctrica de los tejidos esté directamente relacionada con su contenido de agua.

3.2 PROPIEDADES ELECTRICAS DE LOS TEJIDOS BIOLOGICOS

3.2.1 Caracteristicas dieléctricas

En el andlisis de las caracteristicas eléctricas de los tejidos bioldgicos es necesario revisar el
comportamiento frente a los campos electromagnéticos de un grupo mucho mdas general de materias, los
dieléctricos, ya que las sustancias bioldgicas tienen un fuerte comportamiento dieléctrico al estar formadas por
soluciones de iones, por lo que presentan caracteristicas conductoras, no por tener electrones libres, sino por
la posible movilidad de estos mismos iones.

La densidad de campo eléctrico en un material viene dado por:

D=¢,E+P (40)
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donde el primer término esté relacionado con el campo eléctrico a través de la permitividad del espacio libre y
el segundo liamado polarizacién, debide a la distribucion de dipolos eléctricos en el material.

A los materiales donde la polarizacién es directamente proporcional al campo se les denomina lineales
y en este caso se define la susceptibilidad eléctrica como:

P
= 41
Ke G.E) !
En este tipo de materiales en los que se puede definir la permitividad de la siguiente forma:
e=¢,(1+x,.) (42)

Los fenémenos que producen la aparicion de los dipolos en los dieléctricos se pueden agrupar en dos
tipos: los relativos a la distorsién de la nube electrénica de los 4tomos y los relacionados con la estructura
i6nica de las moiéculas que componen el material. Todos estos fenémenos son en principio no lineales, pero
para campos eléciricos pequefios se pueden aproximar por una caracteristica lineal. Para materiales
homogéneos se puede definir una polarizacién media por molécula (o) pudiéndose expresar la polarizacion

como:
P=¢,No. E, (43)

donde N es el ndmero de moléculas por unidad de volumen y E, es el campo eléctrico medio que actia sobre
cada molécula. La polarizacién media puede también expresarse como fa suma de los diversos factores que
intervienen en la polarizacién (Ramo et a/, 1965)*:

2

a =a +a, +-2 ' (44)
r c i (3kT) ‘

donde o, es la polarizacion electronica, o la idnica y p representa la alineacién permanente de los dipolos en el
material, k es la constante de Bolzmann y T es la temperatura absoluta.

Hasta aqui se ha supuesto que el campo eléctrico era estatico. Para un campo variable con el tiempo,
los dipolos eléctricos se comportaran, en una primera aproximacion, como un sistema oscilante con pérdidas.

La resonancia est4 provocada por el equilibrio entre la fuerza ejercida por el campo eléctrico y la repulsién
electrostatica al deformarse fa concentracion de carga. El efecto de pérdidas puede moldearse de una forma
sencilla como un amortiguamiento proporcional a la velocidad de las particulas (Ramo et af, 1965)°.

A partir de estas hipdtesis se obtiene que, para una de las frecuencias de oscilacion la polarizacion
responderd a la siguiente expresién:

a 4 (45)

= 2 2 .
(@, —@?)+ jor,

donde T, es la constante de amortiguamiento, A; la magnitud y o, la frecuencia natural de ésta oscilacion.
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Es importante hacer notar que en la polarizacién, las pérdidas pasan de ser reales a complejas. Si se
define ahora la permeabilidad relativa como se ha hecho en (33). También se obtiene una permeabilidad
relativa complgja:

g=¢g'-jg" (46)

Por ejemplo, para un material con dipoles permanentes, se tienan tres resonancias queé corvesponden
a la de los tejidos permanentes, la ibnica y la electrénica, tal como se puede ver en la figura 3.3.

g Dipolar y saito de situacién

1énica Elecirénica

/
g \
A
)] 1 ‘ L J | 1 1 -/l/ 1 1\"/:\L 3 le\._ i 1
1 103 106 10° 1012 10'?

fAicroondas Infrarrojo Visible Ultravioleta

Frecuencia (Hz)

Figura 3.3 Frecuencias de resonancia tipicas para un dieléctrico (Ramo et a/, 1965)°.

Es importante sefalar que las partes real e imaginaria de € estén relacionadas por las ecuaciones de
Cauchy-Riemann por ser & una funcién analitica en el semiplano derecho del espacio frecuencial (condicion
necesaria para la estabilidad), y que son iguales a las que existen para la funcion impedancia.

Como puede verse en la figura 3.3, las frecuencias de resonancia son muy elevadas, y no afectaria a
medidas en las frecuencias de TIE. Sin embargo en los tejidos bicldgicos aparece una serie de fenémenos que
producen variaciones de impedancia a frecuencias mas bajas.

Otra forma de llegar a un modelo para Ia evolucién frecuencial es asumiendo que la polarizacion esta
compuesta de dos partes (Ramo et a/, 1965)°. Una que responde instantaneamente al campo eléctrico y la otra

que responde con un cierto retardo (t):

X2
P=P+P = +—=2E 47
 + B =(x, 1+ja)r) (47)

El término entre paréntesis es la permitividad compleja €, que se puede expresar de la siguiente
forma:

g=g, 45" (48)
1+ jor
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donde €, es la permitividad a altas frecuencias y €, a bajas frecuencias. Separando la parte real y la
imaginaria se obtiene:

g —
w8 —8)or
g = 1+ 0l e (50)

que son conocidas como las formulas de dispersién de Debye.
Una mejor aproximacién a los resultados experimentales se obtiene con las ecuaciones denominadas
de Cole-Cole:
&, —&,

E=€, +—E 2 51
® (+jor)’ oD

donde B es un factor (0<p<1) que es una funcion del nimero de relajaciones distintas alrededor de la
estudiada. Asf, para un material con sélo un tipo de relajacién, f=1, donde  tiende a cero cuando el material
es mas complejo (es como i el factor de calidad (D) de la resonancia disminuye).

Ademas de las pérdidas en el material provocadas por la absorcion dieléctrica, en un dieléctrico no
ideal, existen las pérdidas por.conduccién, relacionadas con la conductividad del material en corriente continua
(o). En total la parte imaginaria de la permeabilidad serd iguai:

gl=¢g" +-Z (52)
W€

o

de lo cual se deduce que a haja frecuencia la conduccién puede ser tanto o més importante que las corrientes
de desplazamiento. Es importante hacer notar que existe una relacion entre las partes real e imaginaria de la
permitividad a través de las ecuaciones de Cauchy-Riemann, que es la misma relacion que se ha mencionado
al tratar de las propiedades de las funciones de red.

Dentro del grupo de los dieléctricos, las caracteristicas del agua (H,0) y de las soluciones de proteinas
son de vital importancia en el comportamiento eléctrico de los tejidos vivos, ya que por ejemplo en e! cuerpo
humano, el agua representa entre e! 65 y 70% del peso total del cuerpo.

Una evolucion tipica de la permitividad con la frecuencia para una solucién de proteinas es la
presentada en la figura 3.4 (Pething, 1979)% La primera relajacion (B) est4 relacionada con la polarizacién de
la molécula proteinica, [a segunda (8) con el efecto de doble capa de las moléculas de agua en torno a las
proteinas y la tltima (y) con la relajacién propia de las moléculas de agua.

39



TOMOGRALFIA POR IMPEDANCIA ELECTRICA
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Figura 3.4 Parte real de la permitividad relativa para una disolucién de protefnas (Pething, 1979)%

3.2.2 Impedancia eléctrica equivalente

Como se ha visto anteriorments, para una muestra de geometria dada se puede definir la resistencia y
|a reactancia equivalente entre un par de puntos. Un caso habitual, en medidas in vitro, es el de una muestra

de seccifn uniforme (A) y longitud (L). En este caso la relacién entre conductividad y fa permeabilidad de la
muestra con la resistencia y reactancia son:

ge A
' O 3
=] (53)
L
R= a[Q] (54)
e (5)
(o+ jwee,)A

Otro caso usual es el de realizar una medida sobre la superficie de una muestra y suponer que sus
dimensiones son infinitas respecto a los puntos de medida. Para la colocacién de los electrodos de la figura 3.5
la conductividad del medio es (Brown, 1983)*

O = % V2_3 (56)

Para las medidas en vivo y en general, cuando no se pueda controlar la geometria, la solucion a este

problema es mucho mas complejo y se define dentro de las técnicas de resolucién del problema inverso de
imagenes por impedancia eléctrica.
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Figura 3.5 Medida de conductividad a cuatro hilos en un plano infinito (Brown, 1983)".

3.3 PROPIEDADES ELECTRICAS DE LOS TENDOS EN LOS ORCANISMOS VIV0S
3.3.1 Anisotropia y linealidad

En el cuerpo humano, los tejidos con una anisotropla mayor son los mdsculos y los huesos. La
problematica que introduce 1a anisotropia es que hace dificil separar la impedancia en sus componentes
direccionales a partir de medidas in vitro, y atin in vivo. En TIE su efecto dependeré de si existe o no anisotropia
en las diferentes direcciones sobre el plano de medida. Por ejemplo, el tejido muscular se puede considerar
is6tropo 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
densidad de corriente es demasiado elevada. Sin embargo éstas densidades limite son muy elevadas. Seg(in B.
Brown (1983)*, para densidades de corriente hasta 100 A/m’, ia distorsion arménica 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.

3.3.2 Comportamiento con la frecuencia

Los modelos con 3 o 4 elementos circuitales dados anteriormente, no se ajustan exactamente al
comportamiento real de los tejidos bioldgicos en todo el ancho de banda. Una solucion sencilla es dar valores
distintos para cada banda frecuencial a ios elementos del circuito, analogamente al modelo de Warburg para
los electrodos (Seccién 2.4.1).

Un medelo mucho mas complejo para fa célula es el propuesto por Drago, Machesi y Ridella (1984)°.
En él se tiene en cuenta tanto la membrana exterior de la célula como la membrana que rodea al nicleo celular,
asi como las distintas concentraciones idnicas en distintas capas celulares y los efectos de dobles capas en las
interfaces. Uno de los resultados de este modelo es la obtencidn de la permitividad compleja de los tejidos en
funcién de la frecuencia, donde pueden observarse las tres relajaciones que aparecen en las medidas practicas
figura 3.6 (Pething, 1979)%

41



TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIA ELECTRICA

& oo
o
T

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 1
Logyg f(Hz)
Figura 3.6 Frecuencia de relajacion para tejidos biol6gicos (Pething, 1979)%.

La banda de baja frecuencia se considera que estd relacionada con la conduccion i6nica y los
fenémenos de interfaces como el de doble capa (relajacién o). Las relajaciones de la segunda zona (f3) son as
asociadas con la capacitancia de las membranas que componen al tejido. En la banda alta (relajacién ™), 100-
300 MHz las propiedades eléctricas estdn gobernadas por el contenido de agua y sales del tejido (Pething,
1979)2.

Es interesante observar que en la 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 determinacién del estado de membranas como de la
cantidad de lfquido intercelular.

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

La medida se hace m4s dificil a baja frecuencia debido al aumento de la impedancia de los electrodos,
al aumento del ruido para frecuencias bajas y a la existencia de otras sefiales eléctricas que se introducen
como interferencia, como por ejemplo ¢! electromicgrama en los seres vivos. EI aumento del ruido para bajas
frecuencias, denominado ruido 1/f, se da tanto en los circuitos electrénicos como en los tejidos bioldgicos.

El espectro del ruido 1/f para una membrana de tejido nervioso es representado en la figura 3.7. Se
puede observar que el ruido aumenta por debajo de 1 kHz. Este aumento del ruido se relaciona con la
conduccibn idnica a través de los conductos o canales de la membrana, que se altera debido a fluctuaciones de
la concentracidn de iones, del estado o del nimsro de canales.
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Figura 3.7 Ruido 1/f en membranas de tejido nervioso (Pething, 1979)%.

3.3.2 Valores de impedancias para diverses tejides

Existe una gran cantidad de datos sobre impedancia de los tejidos pero la informaci6n es muchas
veces incompleta. La recopilacion més completa disponible (Geddes y Baker, 1967)° es muy antigua y las
condiciones de medida no siempre son claras, faitando ademas toda referencia a la fase y a veces a la
frecuencia. Otras recopilaciones mas modernas estén orientadas a hipertermia y sélo consideran fracuencias a
partir de los megahertzios (Pething, 1979)%.

Aqui se ha optado por seleccionar los articulos mas modernos y con los datos que encajan mejor en la
banda frecuencial de la tomografia por impedancia eléctrica.

a) Sangre

El interés por el conocimiento de la impedancia de la sangre radica en el hecho de que en las medidas
de pletismograffa de oclusion venenosa y en la aplicacion propuesta por Kubicek, se mide la variacién de la
cantidad de sangre en un segmento de cuerpo a través de la variacion de la impedancia eléctrica.

La conductividad de 1a sangre depende, entre otras cosas, del hematdcrito. Para a sangre humana a
temperatura corporal, diversos investigadores han hallado los valores de la figura 3.8 (Geddes y Sadler, 1973)’.
En 1a misma figura aparecen las funciones basadas en la formula de Maxwell-Fricke, que mas se aproximan a
los valores obtenidos. La sangre en este experimento fue obtenida de un banco de sangre y tenia la preparacion
normal en estos casos. Un trabajo méas reciente es el de Trautman y Newbower (1983)°, en el se estudia el
efecto sobre la conductividad de la sangre al introducir indicadores con el objeto de aplicar métodos de
impedancia a la deteccién de edemas pulmonares,
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Figura 3.8 Resistividad de a sangre humana a 37° C y 25 kHz en funcién del hematéerito (Geddes y Sadler, 1973)".

La conductividad de la sangre no varia su valor apreciablemente dentro del margen de la frecuencia de
TIE. Asf mismo, la parte reactiva no es apreciable.

b) Miisculos

Los datos més significativos de la impedancia del tejido muscular son los obtenidos por F. Gielen
(Gielen et al, 1984)°, proponiendo adem4s un modelo basado en la estructura del tejido (Gielen ef a/, 1986)™.
Los resultados obtenidos en este trabajo, utilizando medidas in vivo en cobayas, son similares a los obtenidos
por Epstein y Foster (1983)"' es miisculos de perro in vitro (figura 3.9a). E. Zheng (1984)™2 midi6, 30 minutos
después del sacrificio, 1a impedancia en mésculos de 5 mamiferos distintos, encontrando valores parecidos a
fos presentados en la figura 3.9b
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Figura 3.9 Conductividad y permitividad relativa de! tejido muscular, en las direcciones transversal y longitudinal, en
funcién de fa frecuencia (Epstein y Foster, 1583)"!,
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La anisotropfa del tejido muscular es uno de los principales pardmetros de esiudio. La relacidn entre
las conductividades en las dos direcciones de medida (longitudinal y transversal a las fibras) depende de la
frecuencia. Al aumentar la frecuencia se reduce la frecuencia relativa por ser cada vez mds baja las
impedancias de las membranas (Tabla 3.2)

" Frecuencia (Hz) 1 10 T 1k | 10k | 100k | 1M
Perro 130 | 124 | 120 § 115 | 85 26 13
Cerdo 187 | 184 | 170 | 144 | 713 19 12

Tabla 3.2 Relacidn entre la conductividad para tejido muscular (Zheng, 1984)%.

Una conclusion importante a partir de estos datos es que si se quiere distinguir el mdsculo de la
sangre es mejor hacer las medidas en el sentido transversal. En la préctica esto no se aplica en pletismografia,
por hecho de trabajar a frecuencia de 100 kHz o superiores, pero a baja frecuencia el incremento de
sensibilidad para la direccidn transversal seria importante.

¢) Huesos

Los huesos son un tejido de estructura muy anisétropa, lo que hace dificil su caracterizacién. Las
medidas son siempre /in vitro con el tejido inmerso en algin tipo de solucién. El interés de las medidas de
impedancias esta en la mejor comprensién de los métodos eléctricos de estimulacion de crecimiento de huesos
(Reddy y Saha, 1984)°. Otra aplicacion es en Ia medida de desmineralizacién sea (Saha y Williams, 1988)",
de posible aplicacidn en estudios de microgravedad y geriatria. En la figura 3.10 se muestra la impedancia en el
médulo y fase, en tres direcciones para huesos de ternera (Reddy y Saha, 19843, en funcin de la frecuencia.

Impedancia Especifica
@sp.) K-em

Anguie de Fase
60, {8) Grados
U} 30-
¥ Axial _\
Radial = ..... 5
404 Circunferencial ... ‘\ Axial -
--------- ~— A 24 Radial )
30 T S, Circunferencial ___
‘\Q‘_
20. 10
10 4 \
0 3 ’ 6
3 "3 ” ; 4 P
10 ™ W0 10 10 10 10 18
Frecuencia, Hz Frecuencla, Hz

Figura 3.10 Médulo y fase de la impedancia de huesos in vitro (Fémur de ternera) en las direcciones: axial, radial y
tangencial (Reddy y Saha, 1984)".
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d) Grasa, pulmones, cerebro, higado, etc.

A modo de resumen, y para incluir tejidos no vistos anteriormente, en la tabla 3.3 se dan la
resistividades tipicas extraldas de varias referencias. No se da ia parte reactiva de las impedancias ya que en
la mayorta de las referencias sélo se hace mencidn a la resistividad.

Tejido Resistividad(Qm) Frecuencia (kHz)
Cerebral 2.8-6.8 1-100
Grasa 20 1-100
Pulmén 8-17 o 100
Higado 1 1
Hueso 18-55 1-10
Sangre 15-1.7 1-30
Miisculo 1.2-3.4 Longitudinal 0.1-1

6.7-18 Transversal

Riiidn 0.8-1 1 MHz
| Higado (perro) 7-85 10
Higado (humano) 0.9-1.7 1 MHz

Tabla 3.3 Resistividades tipicas para diversos tejidos.

Es de destacar, a partir de los datos de la tabla 3.3, la gran diferencia de conductividad entre unos y
otros tejidos. En principio esto es una ventaja ya que es mas facil la identificacién de cada tejido, pero en
algunos métodos de reconstruccion de imé4genes puede provocar errores debido a la presuncién de
homogeneidad que hace referencia al respecto.

3.4 COMPORTAMIENTO Y EFECTOS DEL FLUJO DE CORRIENTES ELECTRICAS 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 frecuencia, el umbral de estimulacién es el que limita la mdxima corriente que puede circular
por el tejido. Al aumentar la frecuencia este umbral también aumenta y la limitacion la dan los efectos
térmicos. Ei umbral de estimulacién més bajo se da para frecuencias de decenas de hertzios, siendo,
aproximadamente de 0.2 mA, . Para frecuencias mas bajas y en continua, las corrientes pueden provocar
electrélisis y migraciones inicas.

A partir de los 10 kHz el umbral de sensacion es mayor de 100 mA,_, haciéndose ya mas importantes
los efectos térmicos.

En nuestro estudio y con la informacion dada por el Dr. Rosell y Cols., la limitacién de la corriente se
ha tomado teniendo en cuenta la normativa internacional que regula las corrientes auxiliares de paciente
méxima para aplicaciones en pletismografia, como se puede observar en la figura 3.11.
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Figura 3.11. Limites de corriente que puede aplicarse en el organismo de un paciente en pletismografia, segiin la
norma 1EC-601-1.
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4

MEDIDAS DE IMPEDANCIA ELECTRICA EN SERES HUMANOS

4.1 INTRODUCCION

Las primeras medidas de impedancia eléctrica en el cuerpo, con el objeto de medir las variaciones
provocadas por la respiracién, se remonta al afio de 1932. EI método de medida consistla en un circuito
resonante de radiofrecuencia en el que el cuerpo hacia de dieléctrico de un condensador. Schafer en 1949
introdujeron la medida de respiracién a través de un puente de Weastone (Rolfe, 1979)". La relacion entre los
volimenes aspirados y espirados con las variaciones de impedancia detectadas en el torax fue estudiada por
Geddes y otros en 1962, estableciendo las bases de la pneumografia de impedancias. El método utilizado se
basa en la inyeccion de una corriente de baja intensidad a través de un par de electrodos, detectdndose la
sefal sobre los mismos electrodos. Posteriormente para obtener una mayor exactitud y mejor repetibilidad, se
paso a medidas a cuatro electrodos, con lo que sé evita en parte la influencia de la impedancia de los
electrodos.

La pneumografia de impedancias es hoy en dia utilizada para el monitoreo de la ventilacién pulmonar
en enfermos criticos y en recién nacidos (Rolfe, 1979)*. Las medidas se realizan en cuatro electrodos utilizando
corrientes menores de 5 mA a frecuencias alrededor de los 100 kHz.

Otra técnica basada en impedancias es la pletismografia. Se basa en los cainbios de la conductividad
provocados por las variaciones del volumen de la sangre y otros fluidos. Una de las aplicaciones més conocidas
es la propuesta por Nyboer alrededor de 1940 para la medida del volumen de sangre del corazén. Mas tarde,
Kubicek (Kubicek et a/, 1966)° introdujo una ecuacién para el clculo del gasto cardiaco a partir de la medida
de impedancias con un sistema tetrapolar.

QOtras aplicaciones son: ia pletismografia de oclusién venosa para la deteccién de trombosis, la
deteccion de insuficiencias venosas o arteriales, la deteccion de edemas pulmonares y la determinacion de
acumulacion de liquidos en extremidades. A estas técnicas se les denomind cardiografia de impedancias.

4.2 IMPEDANCIA DE LA PIEL Y ELECTRODOS

En los seres vivos las medidas eléctricas no invasivas y por contacto, es inevitable la consideracién de
las caracteristicas de la piel y de los electrodos cuando se establece el puente de conexidn entre las corrientes
i6nicas y de desplazamiento del interior del cuerpo, ademas de las corrientes electronicas de los circuitos de
medida. En el apartado 2.4 se vieron las caracteristicas de los electrodos y la interface electrodo-gel. En este
punto se consideran las caracteristicas globales de la unidn piel-gel-electrodo.
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4.2.1 Garacteristicas de Iz piel

La piel esta compuesta de varias capas superpuestas (figura 4.1), pero la que determina en mayor
grado su impedancia es el estrato corneo, que esta compuesto de células muertas. Su grosor es de alrededor de
40 nm (Yamamoto y Yamamoto, 1976)°. Esta capa no es homogénea y tampoco isotr6pica, ya que estd
atravesada por los conductos sudoriparos y la hidratacion depende de la profundidad y del estado de la piel.
Los cambios en las condiciones de ia piel pueden ocasionar error en la medida. Por ejemplo, la colocacion de un
gel en un primer momento puede cerrar los poros y posteriormente hidratar la capa més superficial, dando lugar
a cambios en el potencial eléctrico que presenta la piel y en su impedancia (Rosell &t af, 1988)".

capas endurecidas— S8

> epidermis
.r 0.07 mm

capa de crecimicnto——

vasos copilares -—-—-

yiandula scbacea

conducta

glindula sudoripara

vaso sangnineg ——-——-

cslula adiposaes—me— 504

neurona  sensitiva—-/  misculo liso Lfnhculo piloso

Figura 4.1 Estructura de la piel humana.
4.2.2 Impedancia piel-electrodo

En la figura 4.2 se muestra la conductividad y la constante dieléctrica para el estrato corneo
(Yamamoto y Yamamoto, 1987)°. La conductividad estd normalizada para Im®.

52



MEDIDAS DE IMPEDANCIA ELECTRICA EN SERES HUMANGS

1107

1 108

2 5
© ® 10 1w w0 1w 10b

Frecuencia, Hz

Figura 4.2 Conductividad y constante dieléctrica del estrato corneo (Yamamoto y Yamamoto, 1987)°.

En principio, la impedancia que presente la piel dependerd de su grosor. Yamamoto y Yamamoto
(1976)° obtuvieron los valores de la figura 4.3 para distintos grosores de la piel.

A partir de la figura 4.3, la conclusién mas importante que se puede extraer es que, para frecuencias
mayores de 20 kHz, la impedancia decrece apreciablemente, independiente del grosor de la piel. Las medidas
anteriores estan realizadas después de 30 minutos de aplicado el electrodo. Para los casos en que la medida
tenga que ser rdpida y no exista preparacion en la piel, Rosell et a/, (1988) estudiaron la impedancia desde 1
Hz hasta 1 MHz para piel sin tratar e inmediatamente después de la colocacion del electrodo. Los resultados de
este trabajo demuestra que en los minutos posteriores a la colocacidn existen derivas de {a impedancia de
contacto tanto en un sentido como en el otre. Estas variaciones pueden ser del orden dei £20%, pero siempre
para las frecuencias de trabajo inferiores.
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Figura 4.3 Impedancia de la piel para distintas abrasiones y frecuencias (los niimeros entre paréntesis son el nimero
de abrasiones, la dltima (IV) llega a la capa granular (Yamamoto y Yamamoto, 1976)°.
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Figura 4.4 Modulo de la impedancia total electrodo-piet en funcién de la frecuencia, en distintas partes del cuerpo, para
una misma persona (Rosell, 1988)*.

Las dispersiones de los valores de impedancia para distintas personas o distintas posiciones del
electrodo también decrecen al aumentar la frecuencia, como se puede ver en la figura 4.4. y en la tabla 4.1.

Niimero de Puntos
1 2 3 4 5 8 1 8 9 10
Frecuencia
1 Hz 77072 | 16018063 | 14408929 [ 26478082 | 19506105 | 14014310 | SMSAS0 || 8015441 || 20573882 | 358417 25
16457181 [ 143553.23 {1 74539.17 20730154 |1 127524.40 |1 17208744 }{ 33143.38 28089.14 382085.07 |1 403459.78
10 Hz 206330.35 §162124.15 H 121716.0¢ || 202204.24 }{ 11058231 | 10681409 Jf 45418.18 3430350 226620.42 |1 24899567
10257219 | 10592455 | 55303.24 17347897 H 0352046 88629.30 25600.02 2143248 190036.48 |l 255118.68
100 Hz 638591 Jo0S7181 [AS06IBO [ 237036 [ AIZ1581 [ AI60251 [ 2010761 [l 1643810 [ 6002616 ] 6550004
TO11L10 [ 2068443 [ 1228128 [ 262663 [ ZS36743 § 1608624 || I05134 || 100550 | 24141.69 || 3760320
1 khz WD [9BAD8  H718084 || 830221 {01080 JOO1333  JAISLis [ 362034 [ o016mE | 1012202
89816 [ O30T (136819 [oWD24  [[JLLTAL [ 103786 [ O4100 || 84Da6 | 2oA5d0 | s9zzo8
10 kHz TR PO T TR O CTO IR T T
30231 360.74 11842 371813 282.i0 230,84 145,09 130 252.30 43454
100KkHz 6 2617 18997 [ 2431|233 Q23080 J1e8sé 1085 |68 | 2871
T RN T B VY T VYIRS Y I FTCY TR 1YY N FTYURNRAN ETY TR FNT
1 MH2 15434 N 113 (10860 142z R1%612  JAI815 N 10888 {8530  |[13528 | 11640
[ %)) 1420 2188 nn 448 4145 228 1093 38.95 2820

Tabla 4.1 Valores medics del médulo de impedancia y la desviacibn tipica en funcidn de la frecuencia, en las 10
posiciongs del cuerpo indicadas en la figura 4.3 (Rosell, 1988)".
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4.3 PLETISMOGRAFIA DE IMPEDANCIAS

Dentro de la pletismograffa de impedancias, ademas de las técnicas clasicas: medidas del gasto
cardfaco y pletismografia de oclusién venosa, se estén estudiando nuevas aplicaciones o modificaciones de las
anteriores. Por ejemplo, para la medida de gasto cardfaco se estudian nuevas posiciones de los electrodos o el
uso de un mayor niimero de éstos (Qu et a/, 1986)%. Aplicaciones recientes son, por ejemplo, la medida de la
velocidad de propagacién del pulso mediante la utilizacién de 6 electrodos (Areson et a/, 1981) y la
monitorizacién durante la hemodidlisis o en el postoperatorio {Goovaerts et af, 1988)%.

La tendencia general que se pueds observar es la de utilizar mas electrodos para tener mavor
sensibilidad en la zona de interés v rechazar asf los efectes producidos por variaciones de impedancias debidas
a otras causas, pudiéndose hablar en general de pletismograffa de impedancias multipunto. Utilizando estas
técnicas, es posible obtener por ejemplo ventilacién simultdneamente en los dos pulmones e incluso un estima
de la circulacion pulmonar (Furuya y Nakayama, 1986)°. Esto supone un alejamiento del método clésico basado
en el uso de 4 bandas conductoras, en donde s6lo se obtiene la variacién media de conductividad en el tdrax.

Es dificil decir hasta que punto algunas de est4s tendencias son ya fruto de los avances en TIE, pero
se puede afirmar, sin duda alguna, que los beneficios del desarrollo de TIE en pletismografia de impedancias
seran importantes.

4.4 TOMOGRAFIA DE IMPEDANCIA ELECTRICA

La primera alusién a la obtencién de imagenes mediante la medicién de impedancias fue planeada por
Swanson en 1976. Henderson y Webster (1978)"° disefiaron un sistema basado en est4 idea, con un método
similar al de las radiograffas de rayos X, es decir no como una tomografia sino como una proyeccion. Este
sistema consistia de un electrodo grande sobre el pecho, a una tensién alterna de 100 kHz y 100 electrodos
situados en la espalda por lo 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 (1979)" quiénes consideraron la posibilidad de hacer una
tomograffa con corrientes de baja frecuencia, el cual se basa en la inyeccién de una corriente eléctrica que
circutard 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 seccién y reconstruir la
imagen. Se puede utilizar, por ejemplo, un algoritmo de reconstruccién algebraica (ART) o una retroproyeccion.
Las ventajas del método de impedancia eléctrica apuntadas por Price son: no produce efectos nocivos, los
detectores son de bajo costo (bioeletrodos), posibilidad de extension a 3 dimensiones, velocidad de adquisicién
alta y, por dltimo, la informacidn obtenida es distinta a la de otros métodos y esta relacionada con el estado
fisioldgico de los tejidos.

Las primeras imagenes /n vivo, basadas en la medida de impedancia eléctrica, fueron obtenidas por
un grupo de Sheffield en 1983 (Barber et a/, 1983)". Las innovaciones introducidas por este grupo radican en la
utilizacion de una inyeccin de corriente sencilla, con deteccion de tensién a 4 hilos, y un algoritmo de
reconstruccion rapido y sin problema a los errores de posicionado de electrodos. Los electrodos utilizados en las
medidas son 16. La corriente se inyecta sucesivamente por pares de electrodos adyacentes y se detecta
tensidn en todas las otras parejas.
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A partir de 1983 se inicio un gran esfuerzo para mejorar la calidad y la resolucién de las iméagenes
(Barber y Brown, 1986%; Santosa y Vogelius, 1988'%), en algunos casos con métodos de adquisici6n distintos
(Kim et al, 1983)"" basados en medida de corriente, 0 en inyeccién de distribuciones de corrientes especiales
(Issacson, 1986)".

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

- estéticas
- dindmicas
~ diferenciales

Las imégenes estaticas se obtienen a partir de un conjunto de medidas independientes de impedancia
a una frecuencia dada. Los valores obtenidos tienen que representar el valor absoluto de la distribucion de
impedancia en el interior del cuerpo.

Las imégenes dindmicas se obtienen a partir de dos medidas separadas temporalmente, y sélo
presentan las variaciones de impedancia entre la primera medida (denominada “referencia”) y la segunda
(denominada “imagen”).

Las imégenes diferenciales se obtienen midiendo las impedancias a una frecuencia y posteriormente a
otra frecuencia distinta. Con ello se consigue visualizar el distinto comportamiento de los tejidos con la
frecuencia.

De los tres métodos, el nico que hasta ahora ha permitido obtener imégenes in vivo ha sido el
dindmico. La principal ventaja que hace posible esto es la independencia del método frente a los errores
sistematicos. Las Unicas imagenes absolutas que hasta la fecha se han podido visualizar, han sido en
maquetas, donde es facil controlar el posicionado de los electrodos, uno de los errores sistemaéticos més
dificiles de cancelar en aplicaciones in vivo.

Los métodos comentados anteriormente se pueden englobar actualmente como casos particulares de
lo que se puede llamar Imagenologia de Impedancias Eléctricas. Esto incluye los sistemas de tomografia,
basados en arreglos lineales de electrodos, en 3 dimensiones y en general todo sistema multielectrodo que
permita obtener una estimulacién de la conductividad de forma selectiva en una zona del espacio.

Los puntos que reciben mds atencién son los relacionados con los métodos de reconstruccion. En
concreto, {os célculos por elementos finitos y los métodos iterativos de reconstruccion.

En cuanto al hardware, los métodos de medida basados en apiicar tension y medir corriente a dos
hilos se estan abandonando y existe una clara polémica entre los sistemas de inyeccién de corrientes mdltiples
(Fuks, Issacson et a/, 1988)™ y los sistemas de medida de una sola inyeccién (como el de Sheffield).

Las aplicaciones médicas que se consideran m4s viables son: monitorizacién del sistema cardiaco,
perfusién y mecénica pulmonar y vaciado del estémago (Brown et a/, 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 fa experimentacion en estos campos.

Otro campo de aplicacion de esta técnica, fuera de la medicina clinica, es en la medicina aerospacial,
para la caracterizacién de tejidos blandos de forma no invasiva (Kanai et a/, 1983)%. La (inica alternativa a los
métodos de impedancia, disponible actualmente, es el uso de radiois6topos.
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3.1 TIPOS DE SISTEMAS

Existen principalmente cuatro tipos de sistemas de medida que se han construido en estas dltimas
décadas. En los tres primeros sistemas: serie, semi-paralelo y paralelo, responden a lo que se ha clasificado
como sistemas de impedancia que fijan corriente slo en dos puntos. La diferencia entre ellos ésta en como se
adquieren las tensiones. En el serie la adquisicién se realiza secuencialmente, utilizando un solo amplificador
para medir todas las tensiones para cada una de las inyecciones independientes de corriente. En el semi-
paraielo la deteccién se realiza simultdneamente para cada inyeccion de corriente utilizando tantos
amplificadores como electrodos. En el paralelo se utiliza, ademas de milltiples detecciones, miltiples fuentes
de corriente para evitar asf las conmutaciones secuenciales. Y por (ltimo, comentamos los sistemas de
adquisicion destinados a producir imagenes segiin los métodos adaptivos de inyecciones dptimas.

5.1.1 Sistema serie

Los sistemas serie publicados hasta la fecha son varios, el de la Universidad de Sheffield (Brown y
Seagar, 1987)" en donde se han obtenido imagenes en humanos. Pero hay otros sistemas con los que se han
hecho pruebas y se han obtenido imAgenes en maquetas bioldgicas. El mas importante y documentado, ha sido
el desarrollado en la Universidad de Oxford (Murphy y Rolfe, 1988)%.

En este punto sélo se mencionara los sistemas de Sheffield y Oxford por ser los mas documentados y
los mas completos.

El sistema de Sheffield est4 bien descrito en el articulo de Brown y Seagar (1987)". Lo que sigue es un
extracto de la informacion alli contenida. Se trata de un equipo de TIE de 16 electrodos mas uno de
retroalimentacion. La estrategia de medida es de inyeccion y deteccidn por electrodos adyacentes. Las
caracteristicas que consideramos son: el uso de guardas activas en todos los electrodos, la normalizacion de
los mérgenes dindmicos que se realiza con un convertidor A/D y el uso de un integrador a la salida del
multiplicador empleado para la deteccion coherente. Este dltimo hecho habilita la gran velocidad de adquisicidn
de este sistema, 20 imagenes por segundo sin redundancia, a pesar de ser un sistema en serie. Otra
caracteristica es la utilizacion de una retroalimentacién activa utilizando un electrodo extra que se coloca por
debajo del plano formado por los 16 restantes. También dispone de un sistema de sincronizacin como en el
electroencefalograma (ECG), usandose para ello 3 electrodos més.

El sistema de Oxford tiene la ventaja de poseer una tarjeta microprocesadora para el control directo de
la parte analégica y las comunicaciones con la PC. Sin embargo es més lento, al carecer de integrador y
tampoco posee guardas activas, lo que hace problemético su uso en humanos. En la actualidad este grupo
sigue los trabajos en la Universidad de Keele, y uno de sus autores (Dale Murphy) ha iniciado un grupo de
trabajo en el Swinburne Institute of Technology, Hawthorn, Australia.
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§.1.2 Sistema semi-paralelo

Este sistema a comparacién del sistema en serie, la adquisicion de las tensiones se realiza
simultdneamente, esto quiere decir que hay tantos amplificadores como electrodos de adquisicidn, El tnico
sistema que tenemos documentado, es el que realizaron en Barcelona, Espaiia. Este disefio estuvo a cargo de
los especialistas en el tema: Dr. Pallds Areni y Dr. Javier Rosei, entre ofros.

Sus ventajas respecto a los sistemas serie son:

- Mayor velocidad de adquisicion o, en su caso aumento de la relacién sefial/ruido.

- Eliminacion de los desequilibrios de ganancia o fase para la sefial de modo comtin, debido al
multiplexor de entrada.

La cancelacion de las inestabilidades en amplitud de la fuente de corriente se consigue gracias al
método de reconstruccién 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 inyeccidn, esto se transforma en una retroproyeccion uniforme que sélo altera el
valor medio de Ia imagen reconstruida.

5.1.3 Sistema paralelo

Entendemos come sistema paralele aquel que no necesita una secuencia temporal de excitaciones
para reconstruir la imagen. Se basa en la inyeccién simultdnea de todas las excitaciones independientes
multiplexadas en frecuencia.

A nuestro entender, 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 lleva a la necesidad de una selectividad en frecuencia alta en los
circuitos de medida. En segundo lugar es la aparicién de sefiales muy grandes de modo comdn debido a que
por todos los electrodos estara circulando corriente al mismo tiempo.  En definitiva, en nuestra opinién un
sistema de este tipo no tiene mucho interés ya que la Gnica mejora importante que tiene es la velocidad
comparado con otros métodos.

5.1.4 Sistema adaptivo

En este apartado se mencionan los sistemas con milltiples fuentes de corriente, usen o no algoritmos
adaptivos para la inyeccion 6ptima de corrientes.

Hay basicamente cuatro grupos independientes trabajando en este tipo de sistemas:

- RPI Troy, New York (issacson, Gisser, Newell)

- University of Washington, Seattle (Kim, Woo)

- University of Wisconsin, Madison (Webster, Tompkins, Hua)

- Oxford polytechnic (Breckon, Pidcock)
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El sistema de Washington, puede tener de 32 a 196 electrodos. Es un sistema muy versatil, basado en
una placa con el microprocesador 68000 y una PC para st control. La frecuencia es de 100 kHz y se utiliza un
convertidor A/D para cada electrodo con un control de amplitud de sedal inyectada de 8 bits. La medida de
tensidn es unipolar, con un s6lo canal de medida. Con este sistema se han obtenido imégenes en una
maqueta con 32 electrodes. Los autores sefialan la existencia de ruido provocado por la parte digital (Kim et al,
1987)° y ia necesidad de aumentar !a velocidad del sistema.

El sistema del Rensselaer Pol. inst. (Gisser et a/, 1988)* tiene la misma concepcion del anterior, pero
estd limitado a 32 electrodos. Su principal ventaja en comparacién al de Washington, es el uso de un
demodulador coherente (AD 630). El sistema esta basado en un PC y una placa de adquisicién (DT 2801-A). La
frecuencia de trabajo es de 15 kHz. La medida también se realiza unipolarmente en cada electrodo gracias a un
multiplexor antes del circuito demodulador. Hay publicadas diferentes imagenes de maquetas obtenidas con
este sistema (Goble, Gallagher y Newell et a/, 1988)°. Pero hay que hacer notar que la frecuencia es bastante
baja 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 dtil de 12 ¢m? lo que les da una
impedancia muy baja al utilizarlos en disoluciones salinas.

Los sistemas de Oxford y Madison siguen la misma linea que los anteriores. Las fuentes de
informacién de que disponemos son documentos internos de estos grupos y no han sido publicadas.

5.2 METODOS DE INYECCION Y ADQUISICION DE DATOS ELECTRICOS
5.2.1 Introduccion

La meta de la tomografia por impedancia eléctrica es obiener la distribucion de resistencias en todos
los puntos de un plano (o volumen) de interés. La distribucion de resistencias pueden ser obtenidas por la
inyeccion de corriente a través de una seccién transversal y medir los voltajes en la superficie de la misma
entre diferentes pares de electrodos. En este capitulo se describen varios de los métodos de como se puede
inyectar corriente y medir volitajes. Una vez hechas las inyecciones de corriente, todos los datos de voltajes del
perimetro son reunidos y la distribucion de resistencias pueden ser reestructuradas por algunos métodos
numéricos que serdn descritos posteriormente.

Los primeros sistemas que utilizaron el método de los dos electrodos, los voltajes eran medidos por el
mismo electrodo a través del cual fue inyectada la corriente. El principal error de éste fue el descenso de voltaje
a través de la impedancia de contacto de la piel. Asi de esta manera, algunos sistemas que utilizaron el método
de los dos electrodos fueron reemplazados por el método de los cuatro electrodos. Por lo que la corriente es
inyectada a través de unos electrodos y el voltaje es grabado por otros. Este método minimiza el error en la
medicidn de voltajes por la impedancia del contacto con la piel. A pesar de las deficiencias del método de los
dos electrodos sobre el métedo de los cuatro electrodos, éste es usado por su simplicidad en aplicaciones de
geoffsica, donde la exactitud en la medicién de la distribucidn de resistencias no es esencial.

Lytle y Dines (1983)° aplicaron escalonadamente a todos los electrodos voltajes que producirfan una
distribucion uniforme de corriente en un medio homogéneo. En un medio no-homogéneo, la corriente viene a ser
no uniforme. Ellos midieron las corrientes resultantes en todos los electrodos y repitieron el procedimiento en
varias direcciones angulares. Kim y Woo (1987)° presentaron un sistema muy flexible de adquisicion de datos,
donde cada uno de los 125 electrodos fue programado separadamente y varios pares de inyectores de voltajes y
electrodos medidores de corriente pueden ser seleccionados para obtener una variedad de distribuciones de

63



TOMOGRAFIA PUR IMPEDANCIA ELECTRICA

corriente. Los 125 electrodos fueron arreglados en 5 diferentes columnas y cada columna contenfa 25
electrodos, tedos colocados en un mismo plano. Este método fue usado para imagenes frontales.

5.2.2 El método de los vecinos

Brown y Seagar (1985,1987)" 7 usaron ef método de los vecinos para adquirir los datos. Aplicando
corriente en dos electrodos vecinos y midiendo fos voltajes en todos los otros pares sucesivos de electrodos
adyacentes. La Figura 5.1 muestra un sistema de adquisicin de datos para 16 electrodos espaciados
igualmente para usarse en una seccidn transversal, donde la corriente es aplicada a través de un par de
electrodos 1-2. El flujo de corsiente a través de la seccibn transversal, con una intensidad méxima en el
perimetro cerca de los electrados de inyeccién de corriente y disminuyendo rdpidamente hacia el lado opuesto.
La figura 5.1 se muestran también las lineas equipotenciales y la porcion sombreada entre estas, determinada
por los electrodos 6-7 representan la zona de resistividad para estos electrodos. Los voltajes son medidos
entre los pares de electrodos 3-4, 4-5, 5-6,... y 15-16. Cambiando el par de electrodos inyectores de corriente
al 2-3, se miden los voltajes similarmente en los 13 pares de electrodos adyacentes. Rotando el par de
electrodos inyectores de corriente a través de 3-4, 4-5, 5-6,...,16-1 y para cada par se miden los voitajes
entre los electrodos vecinos. De esta manera para el sistema de 16 electrodos, se obtuvieron 16x13=208
mediciones de voltaje. De cualguier modo, no todos estos datos puntuales son independientes, de forma
inversa de voltajes y elestrodos inyectores de corriente nos dardn valores idénticos de la medicion de
resistividad. Asi, porque esto, sblo 104 medidas independientes son obtenidas para el sistema de 16
electrodos. Muchas de los caminos de la corriente hacia los electrodos y una buena sensibilidad son obtenidos
en el perimetro, pero éste no produce buena sensibilidad hacia el centro, porqué la densidad de corriente es
muy baja ahi.

Figura 5.1 En el método de los vecinos, las lineas equipotenciales son formadas en un medio homogéneo. La corriente es

inyectada a través de electrodos vecinos y los voltajes son medidos en los demdas pares de electrodos adyacentes
(Brown y Seagar (1985,1987)").
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5.2.3 Método de Sheffield

El sistema de adquisicion de datos Sheffield usa el método de los vecinos, como se mostré
anteriormente en la figura 5.1. E reloj maestro digital genera una sefial de onda sinusoidal de 51 kHz, la cual es
aplicada a un voltaje para convertir a corriente ddndonos una salida sinusoidal de 5mA pico. La corriente es
aplicada a un par de electrodos vecinos y por otro es medido el voltaje, los cuales son seleccionados por un
direccionamiento multiplexado. La EPROM direcciona el multiplexado y selecciona un nuevo dato cada 79
milisegundos. Los voltajes son rapidamante recolactados v son enviades al procesadar. Si los voltajes fueron
medidos de los 16 pares de electrodos, el nimero de medidas independientes deberdn ser E(E-1)/2=120, de
cualquier forma el sistema de adquisicion de datos de Sheffield, sblo 104 datos son independientes. Esto es
porque el voltaje de salida de el par de electrodos de inyeccidn de corriente no es usado para reducir el error de
la impedancia por el contacto de la piel. Entonces para cada uno de los 16 pares de inyectores de corriente, 13
lecturas de voltaje son tomadas. En este caso, 104 datos son obtenidos. El maximo voltaje es obtenido cuando
la corriente es aplicada y el voitaje grabado entre pares de electrodos adyacentes estan cercanos a los
inyectores de corriente. Mientras el minimo voitaje es obienido cuando el par de corriente y el par de voltaje
estdn en lados opuestos de la seccién transversal (cerca del 2.5% del voltaje maximo). El sistema envia cerca
de 10 datos cada segundo hacia la computadora para la reconstruccion. El grupo de Sheffield usa un algoritmo
de reconstruccién muy rdpido, pero la resolucién espacial es muy pobre.

5.2.4 El método de inyeccion cruzado

En 1987 Hua et a/, (1987)® utilizo el método cruzado para la adquisicién de datos, donde las corrientes
son inyectadas entre un par de electrodos separados por una larga dimension, comparado con el método de los
vecinos, la corriente es mas uniformemente distribuida. La figura 5.2 muestra el sistema de adquisicion de
datos. Para adquirir los datos, hacen el electrodo 0, el electrodo de referencia-corriente y el electrodo 1, el
electrodo de referencia-voltaje. Eltos aplican corriente sucesivamente a los electrodos 2, 4,..., 14 y para cada
par de corriente, midieron los voltajes con respecto al voltaje de referencia en cada electrodo excepto en los
electrodos de corriente. Cambiando el electrodo de referencia-corriente al 3 y el de referencia-voltaje al 2; y
aplicando corrientes a través de los electrodos 5, 7,.., 15y 1. Se repite el anterior procedimiento para la
medicion de voltaje. Para cada par de electrodos de corriente, 13 mediciones de voltaje fueron obtenidas y siete
diferentes pares de electredos de corriente fueron seleccionados para dar 7x13=91 puntos de datos. Otros 91
puntos de datos pueden ser obtenidos cambiando el electrodo de voltaje y de corriente de referencia. Asi el
sistema de 16 electrodos produce un méximo de 182 puntos de datos, fuera de los cuales sélo 104 son
medidas independientes. E! método cruzado no tiene muy buena sensibilidad en el perimetro como en el método
de los vecinos, pero tiene mejor matriz condicionante y superior sensibilidad en toda la region.
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{
11 10 9 8

Figura 5.2 En el método cruzado, los electrodos de inyeccidn de corriente son separados por grandes dimensiones (Hua,
1987)%.

5.2.5 Método de los electrodos opuestos o polar

Hua et a/, (1987) usando el método de los electrodos opuestos (o el método polar) de adquisicion de
datos como se muestra en la figura 5.3 1a inyeccion de corriente se lleva a cabo a través del didmetro del objeto
oponiendo los electrodos. El electrodo de voltaje de referencia es adyacente para el electrodo de inyeccién de
corriente. Para un particular par de electrodos de inyeccion de corriente, los voltajes son medidos con respecto
a la referencia de todos los electrodos, excepto el de los electrodos de inyeccién. Para obtener los préximos
datos, se cambia la fuente de corriente al proximo par de electrodos opuestos en el sentido de fas manecillas
del reloj. La referencia del voltaje también es cambiada como consecuencia y los voltajes son igualmente
medidos con respecto a la nueva referencia. La imagen completa puede ser obtenida cambiando de lugar los
electrodos opuestos de inyeccion de corriente de un lado a otro y los voltajes medidos por cada par de
electrodos inyectores de corriente con respecto al electrodo de referencia. Para el sistema de 16 electrodos,
este método de adquisicion de datos da 8x13=104 puntos de datos independientes. En este método se tiene
mejor uniformidad de densidad de corriente y una buena sensibilidad.

Figura 5.3 En el método de los electrodos opuestos, fa inyeccién de corriente se hace a través de los electrodos opuestos
(Hua, 1987)%.
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5.2.6 Método de multireferencia

Hua et al, (1987)® uso el método de multirefarencia para adquirir los datos, en el cual vario la
amplitud de corriente de 0 a 5mA. La figura 5.4 muestra ¢f sistema con 16 electrodos igualmente espaciados,
fluyendo la corriente a través de 15 electrodos simultineamente y referenciadas por el electrodo restante
conectado a tierra. El electrodo 1 inicialmente es conectado a tierra y simultdneamente a través de los
electrodos 2 al 16 es inyectada la corriente. Se miden los voltajes en cada uno de los electrodos del 2 al 16 con
respecto a referencia. Cambiando la referencia al electrodo 2 e inyectando la corriente nuevamente en los 15
electrodos restantes, se miden los voltajes con respecio a ia nueva referencia. De esta manera variando la
referencia en un ciclo y midiendo los voltajes para cada referencia diferente, se obtienen los datos de los puntos
completos. Para un sistema de 16 electrodos, se obtuvieron un total de 240 datos, fuera de los cuales 120 son
independientes, aproximadamente 8 son las referencias usadas. La corriente fiuye a través de los 16 electrodos
simultdneamente, asf el error debido a la impedancia por el contacto con la piel es reducido y asumiendo que
puede ser constante en todo el perimetro.

Figura 5.4 En el método de multirefencia, la corriente es inyectada simultaneamente a través de todos los electrodos y
es adquirida por un dnico electrodo de referencia (Hua, 1987)%.

5.2.7 Método adaptivo

Gisser et af, (1987)° propusieron el método adaptivo para la adquisicion de datos, donde casi cualquier
distribucion de corriente puede ser obtenida por la inyeccién de corriente de magnitud apropiada a través de
todos los electrodos simultdneamente, este método también llamado el método de la corriente Gptima. Aqui
cada electrodo puede proveer de corriente de -5 a 5 mA,, de salida. La corriente fluye a través de todos los
glectrodos simultaneamente, fo cual produce voltajes que pueden ser medidos con respecto a un electrodo
conectado a una referencia. La sensibilidad en |a zona deseada es medida y un algoritmo mantiene cambiando
la corriente, hasta que la corriente 6ptima es obtenida. Para un sistema de 16 electrodos, 16 fuentes de
corriente son requeridas, las cuales producen un total de 120 puntos de datos independientes. La figura 5.5
muestra una distribucién homogénea de resistividades; la amplitud de la corriente en los electrodos sigue una
trayectoria parecida a la gréafica del coseno, que dara una perfecta distribucion de corriente. Este método da la
mejor distinguibilidad y es el método mas versétil de adquisicion de datos. En maxima resolucion, un proceso
interactivo experimental puede ser seguido para aproximarse a una mejor densidad de corriente J y poder
distinguirentre o, y o,.
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El algoritmo para obtener las mejores corrientes se describe a continvacion(Gisser et a/, (1987)°:
1) Suponiendo una densidad de corriente J,{0) para la cual

2x
IJO(H)dH= 0y [Jo|=1 puestoqueK=0
[

2) Medido el voltaje V.., (6) = R(a, )J  (6) resulta de aplicar J,(6) al cuerpo cuya conductividad
€S O,.
3) Calculando el voitaje V,.,{8)= R(&, )/ (€) dard el resuitado de aplicar J(6) a un cuerpo
con conductividad o, .
4) Calculando la préxima estimacién, J,.,,(6), para la mejor corriente distinguible o, de o, por
V(@) -V, (6)
T (0)=|V ()=, (6)

5) Si los cambios en J, son menores que la precisién de medida €, |J,.,, —J,[(e se detendrd,  de
otra forma se incrementa Ky seguiré el paso 2.

Usando fos métodos descritos antes dichos (Gisser et a/, 1987)° mostraron que después de 5
iteraciones (K=>5), los mejores valores de corriente convergen rapidamente hacia los valores calculados
tebricamente para K ~ oo,

| = Cos 180

Figura 5.5 En el método adaptivo, la variacion del coseno para la amplitud de la fuente de corriente produce una
distribucién uniforme de flujo de Iineas de corriente en un medio homogéneo (Gisser, 1987)°.

5.2 8 Método del arregio lineal

No es siempre posible rodear la region de interés con los electrodos, especialmente en aplicaciones
geoldgicas. Powell ef a/, (1985,1987)*" uso un arreglo lineal de electrodos en lo alto de la superficie, aplicando
una corriente constante en dos de los electrodos, y midiendo el voltaje en todos los pares de electrodos
adyacentes excepto en los electrodos inyectores de corriente. La figura 5.6 muestra las lineas equipotenciales
para la inyeccién de corriente a través de un par de electrodos. Con el sistema de 16 electrodos igualmente
espaciados producen 104 datos independientes.
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El método del arreglo lineal tiene ciertas ventajas sobre el arreglo circular de electrodos. La
distribucidn de corriente no es detallada en una region y la densidad de corriente es alta sélo en el perimetro.
Entonces la densidad de corriente se reduce considerablemente en una regién lejos de el arreglo, asf como la
sensibilidad y la resolucién también es muy pobre lejos del arreglo. La figura 5.7 muestra la imagen de la
amplitud como decrece con la distancia del arreglo plano. La curva muestra que el arregio lineal no detecta
objetos a mayor profundidad, sélo a la mitad de la longitud del arreglo de dos electrodos. El voltaje medido por
el método del arreglo lineal tiene grandes variaciones y el circuito de procesamiento de la sefial es méas
complicado, que en los métodos de arreglos de electrodos alrededor del cuerpo. EI método del arreglo lineal
tiene ventajas porque es facil de remover los electrodos. Un arreglo lineal puede darnos buena resolucion
espacial, s6lo cerca de la superficie.

I I Electrodos

¥ .

Medio
Conductivo

Lineas equipotenciales
para un medio uniforme

Figura 5.6 En el arreglo lineal, las lineas equipotenciales son formadas en un medio homogéneo y ios voltajes son
medidos entre los electrodos adyacentes (Powell, 1985)™.
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Figura 5.7 La magnitud de la punta de amplitud de la imagen (en una escala linear arbitraria) decrece con fa profundidad
de el objeto en un arreglo lineal con electrodos igualmente espaciados (Powell, 1985).

5.3 COMPARACION DE LOS METODOS DE ADQUISICION DE DATOS

Hua et al, (1987)® simulo error en las mediciones por superposicion generando ruido aleatorio en los
datos tedricos medidos. En la figura 5.8 se muestra el error de reconstruccion para diferentes adiciones de
nivel de ruido en diferentes métodos de adquisicion de datos. La reconstruccion fue hecha usando el método de
Newton-Raphson y el error de reconstruccion fue definido como la diferencia entre los valores resistivos
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verdaderos y los valores resistivos te6ricos estimados. Como puede verse en la misma gréfica el método de
multireferencia, es el que produce un menor error en la reconstruccion de ia imagen. Ademas de esta prueba
enla tabla 5.1 se compara los métodos en términos de desempeiio, para un sistema de 16 electrodos.

R

Método de los vesinos

6 ——
o
al. Método cruzade
d . .
e ~.Método de los

” electrodos opuestos
Método mualtireferencia

| | | i
2 4 6 8 10 12 s

JO-T0C T 7Tw IO OG0

Nivel de ruido

Figura 5.8 Comparacion de los métodos de adquisicion de datos (Hua, 1987)%.

Método de adquisicion de datos | Distribucion de corrieate en la Resolucién espacial y
seccion transversal distinguibilidad
Wétodo de los Vecinos Muy pobre en el centro Pobre
Método Cruzado Uniforme Bueno
Método de los Electrodos Opuestos Uniforme Bueno
Método de Multireferencia Muy Uniforme Muy Bueno
Método Adaptivo Muy Uniforme Muy Bueno
Método del Arreglo Lineal Alto s6lo cerca de la superficie Bueno para profundidades de
hasta el espaciamiento de dos
electrodos

Tabla 5.1 Comparacién de los diferentes métodos de adquisicién de datos para un sistema de 16 electrodos
(Hua, 1987)%.
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ALGORITMOS PARA LA RECONSTRUCCION DE IMAGENES EN

6.1 INTRODUCCION

En este capitulo se presenta dos algoritmos de reconstruccién usados en TIE. Lo primero que se explica
es la naturaleza del problema de reconstruccién. Se describen los métodos de solucion al problema, incluyendo
el método de la linea equipotencial y el método de Newton-Raphson. También se describe el método del
elemento finito como una utileria basica para implementar estos métodos de reconstruccién.

El campo eléctrico esta dado por la ecuacién de Poisson:

V-p 'V =f (57)
con condiciones en la frontera

V=V, enHA (58)
o % ~J. en o (59)

donde p, V'y / son la resistividad, el voltaje y la distribucion de la fuente de corriente en la regién que se
comienza a estudiary V es idVdx+jd dy+kdVoz, el operador de Poisson. V, y J, son los voltajes y densidad
de la corriente en la regidn de la frontera.

En TIE, utilizamos una corriente a 100 kHz para mapear la distribucion de resistividades. Como no hay
fuentes de corriente a esta frecuencia en nuestro cuerpo, f=0. Por consiguiente la ecuacion pasa a ser:

V-p'VV =0 (60)

Para un medio homogéneo, p es constante. De este modo para el caso especial, que no es usado, la
ecuacion gobernante puede ser generada dentro de la ecuacion de Laplace.

AV =0 (61)

Donde, A=V-V=0%0x+0%0y +0%01?, es el operador de Laplace.

Usando corriente a alta frecuencia y un pequefio electrodo pegado en la piel, proveen de seguridad
eléctrica. Asimismo no tenemos que considerar los generadores de corriente a baja frecuencia, tal como lo es el
corazén. Esto simplifica el problema. Las relaciones mencionadas usan coordenadas x y y en ef caso de dos
dimensiones x y y zen el caso de tres dimensiones.
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6.2 EI PROBLEMA DIRECTO Vs. PROBLEMA INVERSO
6.2.1 Problema directo
La figura 6.1 muestra la definicion del problema directo. Dada la distribucién de resistividades con una

densidad de corriente y una distribucidn de voltajes en la frontera, resolvemos tanto para los voltajes, como para
las densidades internas de corrientes.

Encontrar los voltajes internos Vy
g densidades de corriente J

— )

Dada p con condiciones en la
frontera, Vo y Jo

Figura 6.1 En el problema directo se tiene que encontrar los voltajes y las densidades de corriente internos.

6.2.2 Problema inverso

La figura 6.2 muestra la definicion del problema inverso. Dado el voltaje y 1a distribucion de fa densidad

de corriente, resolvemos para la distribucion de resistividades. Generalmente hablando, la solucidn numérica de
un problema inverso requiere soluciones iterativas de un problema directo.

DadoVyJenla frontera é Encontrar P

—__> ___’

Figura 6.2 En el problema inverso se tiene que encontrar la distribucion de resistividades.

6.2.3 Problemas con valor en la frontera

La figura 6.3 muestra la definicion del problema con valores en la frontera. Dada la densidad de
corriente y distribucion de voltajes en la frontera, resolvemos la distribucion de resistividades. En TIE, medimos
la distribucion del voltaje y corriente en los electrodos colocados en la periferia de un cuerpo, es asi como
determinamos la distribucion interna de las resistividades. La mayoria de la personas llaman a esto un problema
inverso pero algunas otras lo llamarian un problema con valores en la frontera, que incluye la resolucién de un
problema inverso. EI dominio de la ecuacion (60) es una ecuacion diferencial muy complicada, y es imposible
lograr la solucién general analitica. Por consiguiente, un método numérico, especificamente el método del
elemento finito es cominmente empleado para derivar las soluciones.

Dada las condiciones de Encontrar ¢, Jy V Internos
frontera Voy Jo

Figura 6.3 Ef problema con valor en fa frontera i1sa el problema inverso para encontrar los valores internos de p, Vy J.
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6.3 APROX!MACION POR ELEMENTO FINITO

Para la reconstruccion de la imagen de resistividades, necesitamos resolver el problema directo. Puesto
que no podemos resolver analiticamente el problema directo para una distribucién arbitraria de resistividades,
debemos usar una técnica numérica tal como el Método de las Diferencias Finitas (MDF) o el Método de los
Elementos Finitos (MEF). Es bien congcido que el MEF es msjor que ¢l MDF para fronteras formadas
arbitrariamente. En suma, el MEF da una pieza importante para la aproximacion a la ecuacion gobernante. Por lo
tanto, la mayoria de los algoritmos de reconstruccién en TIE usan el MEF para resolver el problema directo.

En el MEF, cambiamos los calculos del problema (Vp'vV/=0) dentro del problema algebraico (Y,=c,
un sistema lineal de ecuaciones), entonces resolvemos e! sistema lineal de ecuaciones usando técnicas
numericas.

6.3.1 Discretizacion de un medio fisico (generacion de una malla)

6.3.1.1 Discretizacion

Primero, dividimos ¢! dominio en un nimero finito de elementos. Frecuentemente se usan elementos
triangulares o cuadrilteros en problemas de dos dimensiones y elementos tetraedros o hexaedros en problemas
de tres dimensiones. En TIE, asumimos que 1a resistividad en cada elemento es homogéneo e isotrdpico. El
proceso de discretizacion convierte los problemas continuos en un problema con un niimero finito de elementos
con valor desconocido, expresados en un campo de variables desconocidas (voltajes) en términos de las
funciones de interpolacidn para cada elemento. Las funciones de interpolacion se definen desde el punto de vista
del valor de las varianles del campo de los nodos del elemento. Por lo tanto, los valores nodales de las variables
de campo ilegan a ser nuevamente desconocidas y los valores de las variables de campo dentro de los
elementos se determinan de los valores nodales de las funciones de interpolacion. Sabemos que la solucién det
MEF converge a una soiucion verdadera cuando el tamafio del elemento tiende a cero (Burnett 1987, Huebner
and Thornton).

6.3.1.2 Consideraciones especiales para las imégenes de resistividades

Para un algoritmo de reconstruccién como el método modificado de Newton-Raphson descrito en este

capitulo, el ndmero de elementos limita 1a resolucion espacial de la imagen de resistividades. Por lo tanto, al
desarrollar el modelo de elementos finitos para TIE, debemos considerar no solamente 1a exactitud de la
amplitud de la solucion del problema directo, sino también la resolucién espacial que nos provee. Una fina malla
provee una exactitud de muy buena resolucidn espacial. Sin embargo, el disefio de la malla es limitado
estrictamente por las siguientes relaciones.

6.3.1.3 Numero de electrodos, nimero de medidas independientes y resolucion espacial

Representando el nimero de electrodos con E, el nimero de medidas independientes es E(E-1)/2. Esto
gs equivalente al nimero méaximo de ecuaciones, el nimero méximo de valores resistivos (desconocidos)
podemos determinarlo a través de este nimero. Sin embargo, en la practica, se puede determinar un nimero
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tnico de valores resistivos menores a este nimero debido a la naturaleza del problema no lineal. Por lo tanto, la
resolucién espacial de la distribucién de las resistividades esta dada primeramente por el nimero de electrodos
usados en el sistema de TIE.

6.3.1.4 Agrupacion de elementos

Cuando generamos una malla conteniendo muchos elementos para proveer de una buena exactitud
para el problema directo, frecuentemente necesitamos limitar algunos elementos, forzarlos a tener el mismo
valor resistivo. Esto decrece la resolucion espacial. La agrupacién de elementos requiere de una cuidadosa
implantacion cuando utilizamos el algoritmo de reconstruccion modificado de Newton-Raphson. La
reconstruccion de la imagen falla sin una buena agrupacion y si la malla de elementos finitos seleccionada
contiene demasiados elementos independientes.

6.3.1.5 Un ejemplo de una malla de elemento finito

Woo et a/, (1988)! desarrolld una malla de elementos finitos con esquemas de los nodos globales
eficientemente renumerados. La figura 6.4 muestra el modelo circular del fantor en dos dimensiones para un
sistema TIE de 32 electrodos. Este modelo consiste de 389 nodos y 536 elementos triangulares y cuadrildteros.
El tamaiio de cada elemento fue determinado para poder proveer de un 5% de resolucién espacial del medio
resistivo. Modelaron la region de cada electrodo con 3 elementos (2 bajo cada electrodo y uno entre pares de
electrodos) resultando un total de 96 elementos en la capa exterior. Esto permite resolver el problema directo
con precision, sobre los cambios de voltaje en esta farga regién. Aunque necesitamos muchos elementos afuera
de la capa para la precision, usualmente no necesitamos una alta resolucion espacial aqui. Por lo tanto,
limitamos los elementos en dos 0 tres capas externas para asignar el mismo valor de resistividad a dos o cuatro
elementos desde la resistencia en esta region incluyendo el electrodo-piel de resistencia, el cual no cambia
rapidamente de region a region. Hay 376 valores resistivos para ser determinados por el algoritmo de
reconstruccion. Aqui hay 496 medidas independientes de los 32 electrodos, estos 376 valores resistivos pueden
determinarse de los datos medidos de voltaje sobre la superficie.
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Flectrodo de corriente  Electrodo de voitaje

Figura 6.4 Un modelo circular de elementos finitos en dos dimensiones con 389 nodos, 536 elementos y 376 elementos
independientes para un sistema TIE de 32 electrodos. Los 32 electrodos para la corriente y el voltaje cubren el 90% de la
superficie (Woo, 1988)",

6.3.1.6 Interaccion grafica de la generacion de una malla (IGMG)

Cuando disefiamos una malla de elementos finitos para la imagen de resistividades, podemos usar
alguna informacion a priori acerca de la estructura interna de un objeto. Por lo tanto, hay necesidad de una
utileria para la generacion interactiva de la malla gréfica para agregar, quitar y agrupar elementos, y también
para el cambio f4cil de la forma del contorno de un objeto. Esto podria proveer varias herramientas gréficas
interactivas que hacen fécil el disefio y modificacion de una malla. Este generador de malla podria ser el
principio del fin de un paquete de software para TIE.

6.3.1.7 Generacion automatica de mallas y factor de calidad de los elementos

Dada la definicion de la frontera de un objeto, el generador de mallas automaticas, hard una malla con
algunos caminos predefinidos, y la malla generada podrd ser modificada usando las herramientas descritas
arriba. Sabonnadiere y Coulomb (1987) describen varias técnicas de generacién de malla incluyendo el maltado
por blogues, superposicion de rejillas, la propagacion frontal, la acumulacién de capas y descomposicion global.
Heighway vy Biddlecombe (1982) describen el generador de mallas de elementos finitos en dos dimensiones
usando el paquete electromagnético PE2D.

Algunos generadores automaticos de mallas incluyen un método de automatizacion de mallas que son
basados sobre el factor de calidad de un elemento. La calidad del factor es determinada por el tamafio y la forma
de un elemento (Lindholm 1983). Para un elemento triangular de dos dimensiones, algin dngulo cerca de los
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180° indica un bajo factor de calidad. Para un elemento cuadrilatero de dos dimensiones, si este es demasiado
plano o estrecho, este también tiene un factor de caiidad bajo. Elementos con factor de calidad bajo pueden
producir numerosos problemas cuando resolvemos el sistema lineal de ecuaciones, puede resultar indefinidos
(no positivamente definidos) los elementos de las matrices. El algoritmo de triangulacién de Delaunay se usa
ampliamente en generar mallas con elementos triangulares los cuales generan elementos con un buen factor de
calidad.

Woo en 1989 desarrclié un generador gréfico de mallas finitas y una utilerfa para agrupar elementos
interactivos para TIE. Este generador de malla puede usar una imagen de una tomagraffa computarizada (CT) del
térax humano como antecedente. Por lo tanto, la malla puede ser diseiiada de forma mas realista, usando la
informacién estructural contenida en la imagen de CT. Hussain en (1989) describe un algoritmo para generar una
malla uniforme compuesta por elementos triangulares.

6.3.2 Seleccion de funciones de interpolacion

Cominmente los polinomios se usan para la interpolacion de funciones ya que ellos son muy faciles de
derivar e integrar. El grado del polinomio depende del nimero de nodos en el elemento, la naturaleza y niimero
de incognitas de cada nodo, y otras condiciones en la frontera. Burnett (1987) describe diversos tipos de
glementos y funciones de interpolacion.

Podemos incrementar el niimero de nodos de un elemento y el orden de la funcién de interpolacion y/o
el ndmero de elementos hasta la exactitud requerida. Por ejemplo, podemos usar un elemento triangular de seis
nodos con una funcién de interpolacion cuadratica o podemos dividir el elemento triangular en cuatro pequefios
tridngulos de tres nodos como se muestra en la figura 6.5. En TIE, es mejor aumentar el niimero de elementos
que aumentar ¢l nimero de nodos de un elemento, un nimero mas grande de elementos da mejor resolucion
espacial del medio resistivo con el mismo niimero total de nodos (para la misma cantidad de operaciones).
Frecuentemente usamos funciones de interpolacién simples y lineales para un tridngulo o un cuadrilatero.

(a)

Figura 6.5 (a) Un elemento triangular de 6 nodos, con una funcién cuadrdtica de interpolacion:
Vix,y) =L, + X+ oy + ok + oy’ 4+ auexy. (b) 4 pegiefios elementos triangulares de 3 nodos, con una funcion lineal de
interpolacion: V(xy)= o, + X+ oiyy. (b) dard una mejor resolucién espacial del medio resisitivo que (a) por el mismo
tiempo de computo dentro de los limites del nimero total de elementos descritos arriba, (Burnett 1987).
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6.3.3 Caracterizacion de elementos

En seguida, evaluamos los elementos ¥ de la matriz, los cuales formulan las soluciones para los
elementos individuales. Huebner y Thornton (1975) describen cuatro diferentes métodos para evaluar los
elementos de la matriz. Usando la aproximacion variacional, la limitacién de la solucion debe tener la energfa
potencial minima dentro de cada elemento debido a las condiciones de frontera. Buriett (1987) describe més
métodos generales llamados métodos de los residuos ponderados.

Como ejemplo, se muestra en la figura 6.6 un elemento triangular con resistividad p (Tong v Rossettos.
1977). Definimos una funcidn simple de interpolacion lineal como sigue:

Viy)= o, + ox + oy (62)

donde Vix,y) es el voltaje en el elemento (xy), o, es la cantidad de voltaje el cual no cambia con la posicién del
elemento, y ax + oy es la cantidad de voltaje que cambia dependiendo de la posicion del elemento. Esto
puede considerarse como la expansion de la serie truncada de Taylor en el elemento V(x,y).

A cada nodo,

Vi=Vloy) = o, + oy, + oy,

V, = Vloy,) = a, + o, + oy,

V; = Vip,) = oy + oy + o (63)

donde 1,2 y 3 son los ndmeros de ios nodos locales del elemento.

3(X4:Y3)

>

Figura 6.6 Un tipico elemento triangular, cuyos nodos i=1, 2, 3 son localizadas en las coordenadas X; y ¥; (Tong y
Rossettos, 1977).

Entonces, podemos determinar a.l, a2y o3 como sigue:

v 1% v $i§
= a,V, +(1§A2 +a,l, Q‘%%.
£3
Zzbll/l+b;ZZ+b3I/3 53
<
Q.* 79
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_ali+al +el

(64)
2A

3

donde A = Ny =X 00 — N X)) XN
2

A, =X, 5, =X 5.0, = ¥, = y;,¢, =x, —x, conlas otras a, by ¢ obtenidas por la permutacién ciclica de

los sufijos 1, 2, 3. Entonces,

es igual al 4rea del tridngulo,

Viy) = Vi £il0p) + Vo fyley) 4 Vi filey) (65)
donde £ (x,y) = E_Jf_”ii.’ifl (i=12y3)

La funcidn, £,(xy) es una funcién de interpolacion en una dimension y tiene el valor 1 en el i, nodo y 0
en los otros dos nodos. Del método variacional, los elementos (; /) de la matriz de 3x3 y; es dada por

n=lfj(22.22], 66

donde Ay OA representa fa superficie a integral.

Entonces, la matriz de coeficientes para el elemento triangular son:

bl +c’  bb +c,e, bb +cc,
y=——| bb, + ¢,y l722 +cz2 b.b, + ¢,c, (67)

"~ paA
P 0,b, +cc,  byb, + 40y b32 + c32

De la misma forma la matriz de coeficientes para otro tipo de elemento puede ser evaluada en forma
similar. Para cuadrilateros y elementos tridimensionales, necesitamos transformar coordenadas e integrar
numéricamente en dos o tres dimensiones.

6.3.4 Numeracion de nodos globales y armado de la matriz maestra Y

Todos los nodos son numerados globalmente en la malla. También cada nodo de cada elemento tiene
un namero local de nodos. La numeracién de los nodos globales puede ser hecha en una forma arbitraria. Sin
embargo, ia manera en que numeramos globalmente los nodos afecta mucho en la cantidad de operaciones
cuando usamos los métodos de matrices.

Después calculamos los elementos de la matriz ¥ para cada elemento, armamos la matriz principal ¥
para obtener la solucién sobre la region entera. Las bases durante el procedimiento de armado son los valores de
la variable de campo y son los mismos de los nodos donde los elementos son interconectados
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1) Poner¥,= 0
2) Para/ = primer elemento hasta el titimo elemento
Y.(m,n)=Y,,(m,n)+Y(r,s)
m=max(g.g,), n=min(g,g) (68)

donde r y s son nimeros de nodos locales del i, elemento, g y g, son nimeros de nodos globales
correspondientes a ry s, respectivamente. Donde la matriz ¥ es simétrica, este procedimiento genera sdlo una
pequeiia porcidn del tridngulo incluyendo la diagonal.

Ahora, tenemos un sistema lineal de ecuaciones, ¥, = ¢ donde Y es la matriz principal, v es el nodo del
vector voltaje y ¢ es el nodo del vector corriente. La matriz maestra ¥, es de N x N donde N es el nimero de
nodos en la malla de elementos finitos.

6.3.5 Aplicacion de restricciones

Como el rango de la matriz principal es N-1, no podemos directamente resolver el sistema lineal de
ecuaciones. Por lo tanto, necesitamos poner un nodo de referencia y modificar la matriz principal de acuerdo al
rango N que tenemos. Ademas, de modificar la matriz principal, debemos modificar el vector corriente para
imponer 1as siguientes dos condiciones de frontera cuando estas estén disponibles.

6.3.5.1 Nodo de referencia

Ponemos un nodo como nodo de referencia, y colocamos €l voltaje como el nodo de referencia a 0. Esto
es hecho para poner la columna y renglén correspondiente de fa matriz principal a 0 con 1 en la diagonal y
escogiendo el correspondiente elemento del vector de corriente a 0.

6.3.5.2 Condiciones en la frontera de Dirichlet y de Neumann (voltajes y corrientes conocides
en superficies)

Cuando conocemos algunos valores de voltaje sobre la superficie, forzamos la solucion de los nodos de
voltajes correspondientes a tener esos valores conocidos en la frontera.

Cuando conocemos algunos valores de corriente sobre la superficie (usualmente por la inyeccion de
corriente), escogemos los correspondientes elementos de los vectores de corriente para cambiarlos a los valores
conocidos. Ahora, tenemos un anico sistema lineal de ecuaciones con todos los datos dentro de la frontera.

Y*v=c* (69)

donde ¥* es la matriz principal modificada y ¢* es el vector de corriente modificado satisfaciendo todas la
limitaciones.

81



TOMOGRALEIA POR IMPEDANCIA ELECTRICA

6.3.6 Solucién de una matriz de ecuaciones

Cominmente la matriz principal es simétrica, definida positivamente y muy extensa. Podemos elegir
una técnica numérica eficiente basada en las caracteristicas de ia matriz principal. La estructura de la matriz
principal es determinada por el método de numeracidn de los nodos globales. Por lo tanto, Ia numeracion
cuidadosa de nodos es importante para la eficiente solucién de! sistema lineal de ecuaciones resuitantes.

6.3.6.1 Método direcio

Podemos usar la eliminacién Gausiana o algunas variaciones de ésta. Para la matriz principal definida
positivamente, la factorizacion de Cholesky con sustitucién directa o sustitucion inversa es el mejor método
directo cuando esta es numéricamente estable. En adicidn, los métodos de factorizacién se usan en la mayoria
de los algoritmos de matrices espaciadas.

Por factorizacion de Cholesky, podemos expresar la matriz principal como un producto de una matriz
triangular superior con una inferior, L y U. Cuando la matriz principal es simétrica, U es la transpuesta de
L(U=L). Entonces el sistema lineal de ecuaciones queda Y‘,=I.L’,=c*, y si ponemos L'v=q podemos primero
resolver la ecuacion Lg=¢" para el vector ¢ usando sustitucion directa. Ahora el vector voltaje ¥ puede ser
obtenido resolviendo la ecuacién £'v=g usando sustitucién inversa. Cuando necesitamos resolver el sistema
lineal de ecuaciones repetidamente para la misma matriz principal con diferentes vectores de corriente, este
método es muy rapido ya gue no tenemos que factorizar la matriz principal de nuevo (Tong and Rossettos 1977).

6.3.6.2 Método iterativo

Nosotros podemos usar métodos reiterativos tal como Gauss Seidel o0 el de aproximaciones sucesivos.
Estos métodos son mas rapidos que los métodos directos para ciertos tipos de matrices. Nosotros podemos usar
técnicas de minimizacion tal como el método del gradiente conjugado para resolver sistemas de ecuaciones
lineales. Este método es bueno cuando el tamafio de la matriz principal es muy largo. Dependiendo de las
caracteristicas de la matriz principal, los métodos reiterativos pueden ser mas rapidos que los métodos directos.

Ya que el tiempo de cdlculo para la solucién de sistemas lineales de ecuaciones es muy largo, técnicas
numéricas eficientes en este ¢aso son esenciales.

6.3.7 Algoritme para Ia solucion de la matriz extensa

Cuando la matriz principal es muy extensa y complicada, podemos reducir el tiempo de célculo
significativamente usando un algoritmo para matrices extensas, junto con un buen esquema de renumeracion de
los nodos. La mayoria de los algoritmos para matrices extensas son basadas en el método de factorizacién y
comiinmente usan enlaces de columnas o filas en vez de dos simples arreglos dimensionales para la
manipulacion y el almacenaje de la matriz. Los algoritmos eficientes para las matrices extensas no calculan
ninguna operacién trivial tal como multiplicacion por 0 y minimiza el nimero de caiculos no triviales.
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6.3.7.1 Ejemplo

La figura 6.7 muestra la inyeccidn de corriente y el calculo de voltaje sobre la periferia de un modelo
circutar computacional de dos dimensiones con 17 nodos, 20 elementos triangulares y 12 electrodos.
Dependiendo de la distribucidn de resistividad del modelo, los voltajes sobre la periferia son diferentes para la
misma inyeccién de corriente, /(@) = cos 8, donde 0< <2 es el dngulo alrededor del circulo. Observe aue el
voltaje calculado es superior a H=135° sobre la aita resistividad dei objeto en la figura 6.7(e) y ().

La figura 6.8 nos muestra los voltajes en los nodos y los vectores de densidad de corriente en cada
elemento para la misma inyeccién de corriente como se muestra en la figura 6.7. Este modelo tiene 53 nodos, 80
elementos triangulares y 24 electrodos. Si este modelo es homogéneo con una resistividad de 100 Qcm,
entonces 1a distribucion espacial del coseno de la inyeccion de corriente debera producir una densidad de
corriente uniforme. La figura 6.8 muestra la distorsion de la densidad de corriente directa a los 370 Qcm del
objeto al centro.

Figura 6.7 Calculo de los voltajes de la superficie para 3 diferentes distribuciones de resistividades con la misma
inyeccién de corriente, /(@) = cos @ El fondo es de 100 © cm y los objetos (de negro) son de 370 © cm (Tong y

Rossettos, 1977).
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370 Qem 100 Ccm
®)

Figura 6.8 Célculo de los voltajes en los nodos y densidades de corriente eléctrica de los elementos para la misma
inyeccion de corriente como se mostr6 en la figura 6.7 (Tong y Rossettos, 1977).

6.4 RETROPROYECCION ENTRE LINEAS EQUIPOTENCIALES
6.4.1 Retroproyeccion basica

Este método es llamado retroproyeccidn entre lineas equipotenciales, debido a la diferencia de potencial
entre dos lineas equipotenciales sobre la superficie a ef valor de la resistividad en el 4rea interior entre esas dos

lineas equipotenciales (Barber et a/, 1983)".
( V.=V ,)media’o

V.-V ,)e.speciﬁcado

(70)

p=p,
(

Como mencionamos anteriormente, promediande p sobre Ia imagen entera después de todos los
angulos proyectados. Esta imagen promedio es filtrada por una rampa de filtros para reducir o borroso e
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inherente de la retroproyeccidn. Utilizando el método de los vecinos para la coleccion de datos. La figura 5.1
muestra el método vecinos y las lineas equipotenciales en un medio homogéneo.

6.4.2 Filtrado rapido para el método de retfroproyeccidn

Bajo la suposicion de que la distribucién de resistividades es desconocida, pero ésta es cercana a una
distribucién de resistividad de referencia, existe una aproximacion lineal relacionada entre la perturbacién de la
medicién del gradiente de voltaje de la superficie en la distribucién de resistividades desconocida y el logaritmo
de la resistencia de perturbacién de la distribucion de referencia.

Barber y Brown (1986)° y Barber y Seagar (1987)* desarrollaron un filtrado rapido para el método de
retroproyeccion para los algoritmos de reconstruccién de resistividades y Eyugoblu (1988) describi6 el método a
detalle. Ellos también argumentan que el método de los vecinos es mejor para estos métodos de reconstruccidn.

6.4.2.1 Calculo de lineas equipotenciales

Para el medio circular homogéneo e isotrpico, las lineas equipotenciales pueden ser calculadas
resolviendo analiticamente ecuaciones de Laplace "s con condiciones en la frontera. Sin embargo, Barber y
Brown (1986) usaron diferentes métodos de aproximacion para encontrar lineas equipotenciales para el
desarrollo del algoritmo de retroproyeccidn.

Asumiendo que la distancia entre dos electrodos inyectores adyacentes (2t) es muy pequeiia,
consideraron el manejo del par de electrodos como una corriente de dipolos. Entonces bajo los siguientes
acuerdos de transformacién, el plano z(x, y) en la figura 6.9(a) puede ser transformado dentro del plano t(u, v)
como se muestra en la figura 6.9(b).

AY AY
E Z(X,Y)-PLANO t(u,v)-plano
__c
B
c E
J \lﬂ
1]
(a) (b)

Figura 6.9 Estructura de transformaci6n entre una region circular y una region semi-infinita (Barber y Brown, 1986)*.

u
T ev?)
v
(u2+v2)
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X

R AR
¥ (x2+y2) (71)

Bajo esta transformacidn, el circulo B en el plano z es transformado en una linea recta (v =E) paralela
a el eje u en el plano ¢. Dos puntos finales de la corriente del dipolo (0,0 - ©) y (0, 0 + <) son transformados
dentro de los puntos a - o y + oo del ¢je u. Por lo tanto, en el plano ¢ dos puntos cargados con polaridad
opuesta son puestos a - «o y + oo del eje . Las iineas rectas paralelas a el gje v llegan a ser lineas de campo y
son transformadas en circulos tangenciales al eje x y al punto 0 en el plano 2. Similarmente, las lineas
equipotenciales que son perpendiculares al eje v en el plano ¢, que son transformadas en lineas circulares
pasando a través del punto 0 en el plano z. Si la fuerza del dipolo es m, entonces las lineas equipotenciales son
las lineas que pasan a través de los puntos, tales como:

mx

que es constante. Este método es llamado la aproximacion del dipolo y tiene como resultado un insignificante
error cerca de los electrodos cuando la abertura entre los electrodos manejados (21) no es suficients.

V = (72)

6.4.2.2 Retroproyeccion a través de Ias lineas equipotenciales

En la figura 6.10 (a), V,(@®) es el potencial medido de un punto Q(@) sobre la frontera B de una
resistividad homogénea (p,) al medio S. Por lo tanto V(@) =V (@)+ AV(®D) serd el potencial medido a el
mismo punto después de que la resistividad del medio ha cambiado de p,a p,+ 4p, . Entonces el cambio de
voltaje en la frontera es relativo a el cambio en la resistividad del medio.

Vm(®) p,+4p
= (73)
o) p,

\a®)

(a)

Figura 6.10 Retroproyeccién en la medicién de los voltajes de frontera (Hua, 1987)°.
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Tomando e! logaritmo natural de ambos lados y asumiendo que AV(@) < < V.(@), Ap, << p,. porlo
tanto las formas de las lineas equipotenciales rio cambian significativamente, quedando la scuacion de arriba
como:

AV(®)  Ap
~ 2P (74)
V(D)  p,

Ahora, el voltaje cambiante normalizado de fa frentera es retroproyectado en los valores de la imagen
del pixel P el cual mentird en el final de la linea equipotencial hasta el punto Q(@). Bien g(D) sera un vector
cambiante de voltaje normalizado en la frontera para el par de inyectores, D y p sera el valor de la imagen del
pixel P. Entonces

p=w(PD) g(D) (75)

donde w(PD) = [0, 0, ..., wj, 0, ... 0] es el vector de retroproyeccién para el pixel P, el par de inyectores D, y
el jy, voltaje medido en el par electrodos, w; es un factor de peso para la uniformidad angular descrita en la
proxima seccidn. De la ecuacion (75) retenidas para todos los pixeles, tenemos

p(D) = W(D)g(D) (76)

donde p(D) es un vector de los valores de la imagen de todos los pixeles y W(D) es una matriz cuyos renglones
son w(PD).

En préctica, un par de electrodos de inyeccion de corriente (D) no son realmente un dipolo, por lo tanto
2v no es suficientemente pequefio. Sin embargo, para ser mas realistas, mueven el dipolo en pequefios angulos
y encuentra nuevas lineas equipontenciales originando nuevos dipolos, y pasando a través del pixel P. Entonces,
los diferentes potenciales de la frontera con respecto a los puntos finales de las nuevas lineas equipotenciales
son retroproyectadas dentro del pixel. En resumen, mds de una linea equipotencial pasa a través de un pixel
debido al tamano finito del mismo (figura 6.10(b)), correspondientes a los potenciales de la frontera que también
son retroproyectados apropiadamente en el pixel.

Entonces utilizando 16 electrodos, tenemos 16 pares manejables y al final la imagen p es obtenida:

16

p=.p(D)=Wg (77)

D=1
donde Wg es la representacion matricial de la imagen.

6.4.2.3 Factor de peso para una uniformidad angular

Asumiendo que los electrodos estén igualmente espaciados, las lineas equipotenciales no son
simétricamente circulares para todos los pixeles, excepto para uno, el del centro. Por consiguiente para los pesos
de cada linea equipotencial para la retroproyeccion deberdn ser diferente para todos los pixeles a excepcion del
de en medio. Con base en la transformacidn entre un punto central y un punto desplazado (Seagar et al, 1987)%,
el peso w, es calculada como:
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1-d’
12
donde / y ¢ son mostradas en la figura 6.11

H‘j =

Figura 6.11 Célculo del factor de peso en la retroproyeccion (Seagar, 1987)°.

6.4.2.4 Filtrado

Seagar et al, (1987) muestra que fa resolucion espacial depende de la localizacién de un objeto en el
medio circular. Ellos desarrollaron una restauracion filtrada empiricamente. Primero realizaron una
transformacion radial no lineal a la imagen hecha al problema de la filtracion de la posicién independiente y
mejorando la imagen con un filtro de resolucion restaurada a una posicidn independiente, aplicaron la
transformacion radial inversa al resultado. La transformacion radial no lineal y la transformada inversa son:

5= tanh(r) (79)
r=05InitS (80)
i-s

donde r es la distancia radial en la imagen original y s es la distancia radial en la imagen transformada. La
resolucién del filtro restaurador que usaron fue disefiada empiricamente y en este caso no es descrito en detalle.

6.4.2.5 Retroproyeccion filtrada

E denota el operador de filtrado y q serd la imagen final reconstruida. Entonces,
g=Ep=EWg=T"g (81)

Aqui, la retroproyeccion y el filtrado pueden ser combinados en una simple retroproyeccion filtrada
cuando el algoritmo de reconstruccién es lineal.

La figura 6.12 muestra la reconstruccion de un objeto cilindrico de un cm introducido en un plato de
solucién salina poco profunda y utilizando un sistema de 16 electrodos. Barber y Brown (1986)* estimaron que el
5% de la resolucion espacial puede ser lograda mejorando el algoritmo de reconstruccion.

88



ALGORITMOS PARA LA RECONSTRUCCION DE IMAGENES EN IMPEDANCIMETRIA

(a) (b)

Figura 6.12 Reconstruccién de dates experimentales. Los objetos estan (a) en el centro del campo de la imagen, (b) a 5
cm del centro del campo de la imagen. El disco (campo de fa imagen) es de 15 cm de didmetro (Barber y Brown, 1886)°.

6.4.3 Método iterativo para las lineas equipotenciales

El método de las lineas equipotenciales es un método no iterativo. La imagen es presentada después de
las correcciones que han sido hechas para todas las medidas. Yorkey et a/, (1987)" implementd el método
iterativo de las lineas equipotenciales. Iterativamente calcularen las lineas equipotenciales después de cada
angulo de retroproyeccion hasta las lineas equipotenciales originales que no son validas después de una sencilla
correccién de la resistividad. Demostraron un mejor desempefio del método iterativo de las lineas
equipotenciales sobre uno no iterativo.

Ider et a/, (1988) implement6 el método iterativo de retroproyeccion. Iniciando desde fa distribucién
homogénea de resistividades, hasta el fin de cada iteracién, resolvieron el problema directo actualizando los
valores de resistividades para caicular las nuevas lineas equipotenciales. Usando el FEM para resolver el
problema directo, desarrollaron una malla con 1016 elementos triangulares y 541 nodos que pueden ser
adaptados para dar una forma a la frontera. Ider et a/, (1988)® determing la posicién de los electrodos usando 16
transductores ultrasonicos para sus iterativos métodos equipotenciales. Utilizando un sistema de adquisicion de
datos de 16 electrodos con un ADC de 12 bits, reconstruyeron una imagen estatica de resistividades de un
objeto aislante en un fantom circular. Argumentaron que su sistema es capaz de reconstruir imagenes estaticas
con contrastes de conductividad mejor del 20% y cerca de 10% de resolucién espacial. Ellos también
argumentaron que la iteracién es esencial en la produccion de iméagenes estdticas para el método de
retroproyeccion entre lineas equipotenciales.

6.4.4 Coeficiente de sensibilidad del método de retroproyeccion

Breckon y Pideock (1987)° definieron una matriz de sensibilidad e indicaron que fuera de la
retroproyeccion entre lineas equipotenciales, ésta solamente usa los elementos diagonales de la matriz.
Sugirieron que el método de retroproyeccion puede ser mejorado utilizando otros valores de sensibilidad cuando
ellos no sean despreciables. Basado en sus sugerencias, Kotre (1989) desarrolld un algoritmo de
retroproyeccion, el cual usa todos los coeficientes de sensibilidad como factores de peso.

De la figura 6.13, se asume que J(x, y) es pequefo y el coeficiente de sensibilidad es definido como:
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SV (m,n)
Smaxy = —1——= \Vgm-Vg dS (82)
I N 0N (Sp(.\‘,y) :’[

donde e denota ia integracién sobre el drea del elemento.

p+Ep(XY)

(a) (b
Figura 6.13 £l diagrama esquematico muestra el método de los 4 electrodos, aplicado en la recoleccién de datos para la

tomografia de impedancias eléctricas (a) un volumen con una resistividad uniforme, y (b) un volumen donde un elemento
tiene un cambio de resistividad ( Kotre,1989).

La matriz de sensibilidad puede ser calculada de la misma forma como la matriz Jacobiana, es
calculada usando el método modificado de Newton-Raphson y utilizando el FEM. También, podemos calcular la
matriz de sensibilidad desde la solucion analitica de la ecuacidn de Laplace para la distribucién homogénea de
resistividades.

Por consiguiente, Kotre (1989) calculd los valores de los pixeles P(x, y) por:

M N '
P(x’ y) = Z z Sm.n..\'.y ln|: ‘;/((”:,:)) } (83)

m=1 n=1

con su algoritmo de reconstruccidn de un sélo paso.

La figura 6.14 muestra imagenes reconstruidas de una varilla de aluminio en una maqueta (fantom) y
una seccién del torax humano. Es apropiado usar la matriz de sensibilidad para mejorar |a calidad de 12 imagen

por el método de la retroproyeccién. Sin embargo, este algoritmo produciria menos precision en las imé4genes
comparado con los algoritmos de reconstruccion no lineales iterativos, aunque tiene las ventajas de velocidad y
estabilidad. Ademas, dependiendo de la forma en que es calculada y usada la matriz de sensibilidad en la
reconstruccion de la imagen, versiones diferentes de algoritmos similares son posibles.

90



ALGORITMOS PARA LA RECONSTRUCCION DE IMAGENES EN IMPEDANCIMETRIA

Figura 6.14 Imégenes reconstruidas de (a) una varilla de Perspex/Aluminio en un fantom, y (b) la seccidn de térax de un
humano. La imagen en (b) muestra los cambios de resistividad entre {a espiracién y aspiracién. Las 4reas claras denotan
regiones largas donde ocurren los cambios (Kotre 1989).

6.4.5 Imagenes con frecuencia - dual

La constante dieléctrica y la conductividad eléctrica de los tejidos humanos cambia dependiendo de la
frecuencia. Por ejemplo la conductividad del higado se incrementa por 17% entre 100 y 150 kHz. Las
conductividades del rinén y misculos también se incrementa en un 9y 7%, respectivamente, entre 100 y 150
kHz. Griffths y Ahmed (1987)" sugirieron un sistema TIE usando dos frecuencias. Ellos usaron el método de
retroproyeccion a través de una simulacion por computadora usando 100 y 150 kHz para la inyeccion de
corriente. Utilizaron una medida a una frecuencia como referencia, en las mediciones a otra frecuencia y para la
reconstruccidn de la imagen estatica a doble frecuencia usaron el cambio de la conductividad con la frecuencia.
Retroproyectaron la diferencia entre los voltajes a 100 y 150 KHz y mostraron que el higado y el rifion
apareciendo con mayor claridad en la imagen estatica a doble frecuencia, la diferencia de la imagen es debida a
su gran dependencia de conductividad con respecto a la frecuencia utilizada.

Griffiths y Zhang (1989) usaron dos frecuencias, 40.96 y 81.92 kHz en su sistema TIE de frecuencia
dual. En un experimento i vitro y utilizando un fantom cilindrico con 16 electrodos de acero inoxidable,
reconstruyeron una imagen a frecuencia dual de 200 grs. de higado de cerdo, usando la parte real de la medida
de! voltaje (imagen de resistividades) como se muestra en la figura 6.15. Existieron errores sistematicos de
medici6n (probablemente debido a la capacitancia inestable). Tuvieron que obtener la imagen a frecuencia dual
del higado de cerdo desde la imagen a frecuencia dual del fantom salino, para anular el efecto de error en la
imagen. También mostraron una imagen a frecuencia dual def abdomen de un humano in vivo mostrando los
misculos de |a espina dorsal para los cuales la conductividad se incremento por arriba de un 50% entre 40.96 y
81.92 kHz.

(a) (b) (c)

Figura 6.15 La imagen a frecuencia-dual de (a) una solucién homogénea salina y (b) solucidn salina con porciones de
higado inmersas. (c) Diferenciacion entre las imagenes (a) y (b}, (Griffiths 1989).
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Las imégenes a frecuencia dual pueden también ser usadas con otros algoritmos de reconstruccidn. Sin
embargo, para probar la factibilidad de las imagenes a frecuencia-dual en TIE, se requiere ampliar la
investigacion sobre las propisdades eléctricas de los diferentes tejidos.

6.4.6 Discusidn

El r4pido método de retroproyeccién filtrado esta basado en las suposiciones de que el objeto tiene una
frontera circular con electrodos igualmente espaciados y en dos dimensiones. También, este método asume que
la distribucion de resistividad puede ser reconstruida, si esta cerca de la distribucién de resistividades de
referencia. A pesar de estas suposiciones, este método produce rapidamente imégenes (tiles y esta comenzando
a utilizarse en aplicaciones clinicas. Sin embargo, 1a principal desventaja de este método es que no puede
reconstruir imagenes estaticas.

Barber y Brown argumentaron que este método es bastante inmune a errores aleatorios de colocacion
de electrodos. La figura 6.16(a) muestra una imagen reconstruida sin errores de colocacion de electrodos. La
figura 6.16(b) muestra una imagen del mismo objeto con electrodos puestos aleatoriamente para tomar la
medida de datos, pero no para escoger los datos de referencia. En la figura 6.16(c) se muestra una imagen del
mismo objeto con los mismos electrodos colocados aleatoriamente para la medicion y datos de referencia. La
imagen en la figura 6.16(c) es tan buena como la imagen de la figura 6.16(a). Sin embargo algunas veces podra
ser muy dificil mantener en el mismo lugar los electrodos para hacer diferentes conjuntos de mediciones y datos
de referencia. En tal caso, la imagen reconstruida podria ser intitil como en la figura 6.16(b).

(a) (b) (c)

Figura 6.16 Efectos del error de la posicion de los electrodos en la reconstruccién de la imagen. (a) Sin error. (b) Con
error aleatorio en fa medicion de los datos, pero no en los datos de referencia. (¢) EI mismo error aleatorio entre los datos
de medicién y referencia (Barber y Brown, 1989).

El método iterativo de la retroproyeccion puede proveer imagenes mas precisas comparandolo con el
método no reiterativo. El uso de todos los valores de la matriz de sensibilidad promete una mejor calidad en la
imagen con el método de retroproyeccion. También, las imagenes a frecuencia dual podrdn proveer un tipo de
imagen estética, si los problemas de instrumentacion son resueltos.
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6.5 Método de Newton-Raphson

Para encontrar una p la cual minimiza &, igualamos la derivada a cero, i.e.,

®'(p)=[1"(p)] (/(0)-¥.)= 0 (84)

donde {f ’(p)]”_ =g,/ dp,,yes llamada la matriz jacobiana.

Tomamos la serie extendida de Taylor de ®'(p) cerca de un punto p* y manteniendo los términos
lineales.

(o) = v'(p*) +@"(p*)ap* =0 (85)
donde
pk+| :pk +Apk (86)

Los términos d” son llamados ta matriz Hessian, expresada como:
o =[f'],f'+[f-”]l{1®['f_l/n]} (87)

donde @ es el producto de la matriz Kronecker. Omitimos el segundo termino en relacion a la ecuacion, porque
" es relativamente pequefio y dificil de calcular. Por lo tanto, obtenemos:

" =[] 1 (83)

Sustituimos la ecuacidn (88) y (84) dentro de la ecuacidn (85) y encontramos |a siguiente ecuacidn para

Ap* = -[f’(p")'f’(p")]‘l[f"(p")]'[f(p*) -v,] (89)

Este mencionado método es llamado de dos formas diferentes: el método Newton-Raphson o el método
de Gauss-Newton. la figura 6.17 muestra el diagrama de flujo del algoritmo. Primero suponemos una
distribucidn, entonces calculamos la respuesta de los voltajes tedricos para las distribuciones de corriente dada,
usando el método del elemento finito. Sustraemos los voitajes calculados de las mediciones de voltaje hechas
para obtener la funcion principal. Si 1a diferencia es menor que el criterio de error, tomamos la supuesta
distribucién como la deseada. Si no actualizamos la distribucién usando la ecuacién (89) y repetimos el antes
dicho procedimiento hasta que el criterio sea encoatrado.
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Inicio

Hacer una suptiesta
distribucion iniciai

Calculo de ervor

=f|¥y - Fpkyy [R—] Kk

f K, Aok

Actualizecion de ecuaciones: pk+1=p +Ap

Ap¥= f'(pk)le'cpk)}'1if'(p")}T[f'(pk)-Vol

HO

Figura 6.17 Ei algoritmo de Newton-Raphson con k iteraciones para minimizar el error < (Hua, 1987)"".

La figura 6.18 muestra el procedimiento de la bisqueda del algoritmo de Newton-Raphson en un caso
escalar. Entonces £ es proporcional a p, @ es una funcién cuadrética de p y encontramos la derivada &' la
cual es una funcidn lineal. Para asumir la distribucidn p*, evaluamos el error de & para determinar si es menor
que nuestro criterio de error €. Si no es asi, encontramos [a pendiente de @', y por consiguiente actualizamos
la supuesta distribucion a lo largo de la direccion contraria a la inclinacién.
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Figura 6.18 (a) Ei error de reconstruccién @ es una funcién cuadratica de p. (b) Encontramos la inclinacién de &'y
actualizamos el valor resistivo a lo largo de la direccién opuesta a la inclinacion (Hua, 1987)".

En este caso lineal, encontramos la solucion en un sélo paso, como sabemos p=a.(V/l), donde o es
una constante, la cual mide la forma geométrica del medio

El vector f(p) denota un conjunto de todos los valores de voltaje, el cual contiene suficiente
informacién acerca de la distribucién de resistividades. EI nimero independiente de datos medidos deberd ser
igual o mayor que el nimero de pixeles de nuestra imagen. Esto actualmente requiere que hagamos varias
mediciones con cada una de las respuestas de voltaje en una distribucion de corriente, la cual llamamos
proyeccidn.

El cdlculo de £y f' requiere el uso del Método del Elemento Finito, como se describié anteriormente.
Primero dividimos el medio en muchos elementos de drea y le asignamos a cada elemento independiente una
representacion desconocida de un valor resistivo de un pixel. De tal forma establecemos un sistema de funciones
para describir [a relacion entre la distribucion de resistividades, ¢l voltaje y la corriente. Para cada distribucion
de corriente, resolvemos el sistema de funciones para obtener una respuesta de voltaje V, i=1 hasta n, donde n
es el niimero de proyecciones. Simplificamos el montdn de voltajes de todas las proyecciones de la forma £, i.e.,
f=v,Tv,TvT..v,T]T.

Ei ndmero de pasos de la actualizacion de datos depende de la aplicacion y comdnmente es un solo
paso para garantizar la convergencia. Si el nimero de pasos es demasiado grande puede demostrar una répida
convergencia durante las primeras iteraciones, pero ocasionaria una oscilacion en la solucion. La ecuacién (89)
tiene sdlo un paso.

La ejecucion del algoritmo de N-R es bien conocido para funciones cuadraticas. En TIE, los voltajes son
funciones no lineales de la distribucidn de resistividades, en lugar de funciones cuadraticas.
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Por consiguiente, la bisqueda puede resultar que esta limitada a un drea mfnima, dependiendo de la
supuesta distribucién inicial de las resistividades. Podemos evitar el problema haciendo una suposicién
apropiada. En aplicaciones biomédicas, se tiene suficiente informacién previa para poder proveerse de una
buena suposicidn inicial.

6.6 Resumen de los sistemas TIE

La tabla 6.1 es un resumen de los tipicos sistemas de TIE desarrollados por la Universidad de
Wisconsin-Madison, Rensselaer, Sheffield y Barcelona. Incluye informacion acerca de los instrumentos, los
métodos de adquisicion de datos y los algoritmos de reconstruccién usados. En la misma tabla la unidad de
tiempo es el tiempo para la medicion de un sélo voltaje y el tiempo-Marco es el tiempo para todas las posibles

mediciones de voltaje.
Madison Rensselaer Sheffield Barcelona
Adquisicidn Niimaero de Flectrodos K74 N4 16 16
de Datos Frecuencia 50 KHz 15 KHz S0 KHz 10-100 KHz
Canal de Corriente 32 32 1 1
Canal de Voltaje 1 1 1 16
Precisidn 12 bits 12 bits 16 bits 16 bits
2 6 4 electrodos 4 2* 4 4
Recoleccién de Método Patrones Optimos Patrones Optimos Método de fos vecinos Método de los vecinos
Datos Unidad de Tiempo 500 gss 16ms 380 1s 400 15
Tiempo-Marco 480 ms 15s 100 ms 52 ms
Solucién Directa FEM Analitico Analitico Analftico
Solucién Inversa Algoritmo N-R con regularizacion N-R (Un s6lo paso} Retroproyeccitn Retroproyeccion
lteracidn 10 1 1 1
Impedancia de Estudio FEM Modelo E1V no es medido en E1V no es medido en
el electrodo | el electrodo |
Tipo de Imagen Estético Estatico Dinémico Dindmico
Resolucién Simulacidn 10% 5% 10% 10-20%
espacja! Fantom 10% 10% 10% 10-20%
Invivo En estudie 10-20% 10-20% 10-20%

* Ellos utilizan los 32 electrodos para inyectar la corriente y medir el voltaje

Tabla 6.1 Sistemas TIE desarrollados.
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DESARROLLO DE UN SISTEMA SEMI-PARALELOD

7.1 ESPECIFICACIONES PREVIAS DEL SISTFMA

Las especificaciones previas generales del sistema son:

- 16 electrodos

- frecuencia de 100 kHz

- posibilidad de estrategias de inyeccién de corriente adyacente o polar
- medidas unipolares

- adquisicion en paralelo

El diseiio del prototipo no se ha realizado de forma directa para conseguir todas estas caracteristicas
simultaneamentg, sino que se ha desarrollado de forma modular para poder constatar y verificar los aspectos
tedricos y practicos que se han considerado de interés.

El hecho de establecer de antemano que el sistema pueda ser modular, y permitir sucesivas
ampliaciones o variaciones de cada una de sus partes tiene claras ventajas, pero también tiene sus
inconvenientes.

Entre las ventajas estan:

- posibilidad de obtener resultados de forma inmediata

- verificacion de las partes criticas de forma facil

- |a evaluacion de algunas de sus partes en comparacion con otras alternativas

- reconfiguracion del hardware para distintos tipos de medidas

Los inconvenientes son:

- 1a complejidad que adquiere el sistema para que pueda soportar las diferentes opciones a verificar
- las dimensiones del circuito aumentan de tamario

- las conexiones entre placas agravan los problemas de ruido

- ¢l software se complica al tener que adecuarse para otras alternativas

Con estas consideraciones, ademdas de los objetivos generales presentados anteriormente, se
especifican previamente las siguientes caracteristicas:

- se utilizard una computadora personal para el control y la presentacion de los resultados

- las diferentes partes del sistema se realizaran de forma separada

Asi, en una primera fase, se realiz6 e sistema de inyeccion de corriente y multiplexado de la misma. A

continuacién se muestra en la figura 7.1 el diagrama a bloques, con todas sus partes que conforman al
sistema TIE.
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IF‘UENTE DE CORRIENTE

] MEDICIONDE
CONDICIONAMIENTO|  yorTAE INYECCIONDE
DE SENAL - I— CORRIENTE | INTERFACE

ﬂl

b

SENAL DE ADQUISICION
PRE-PROCESADA
PCL-812PG

IMAGEN §

Figura 7.1 Esquema a bloques de las partes que constituyen el sistema de tomograffa completo.

7.2 FUENTES DE ALIMENTACION

Los reguladores de voltaje son un grupo conocido de Circuitos Integrados lineales (Cl). Un regulador de
voltaje del tipo Cl recibe una entrada de voltaje de corriente directa (CD) casi constante y tiene como salida un
valor mas bajo del voltaje CD, el cual lo mantiene fijo o regulado dentro de un amplic intervalo de variacion de
la corriente de carga o voltaje de entrada. Iniciando con un voltaje de alimentacion de corriente afterna (CA),
puede obtenerse un voltaje CD estable rectificando el voltaje de CA y filtrandolo hasta tener un nivel de voltaje
de CD, y por Gitimo manteniéndolo estable con un circuito regulador de voltaje.

El regulador de voltaje proporciona un voltaje de saiida fijo se encuentra disponible en una gama de
valores de voltaje de salida. Los reguladores del tipo antes sefialado, se seleccionan para operar con voltajes
tanto negativos como positivos. Ademas se encuentra reguladores de voltaje que brindan salida a cualquier
conjunto de voltajes dentro de un intervalo de valores determinados debido a los parametros usados en su
disefio.

En la figura 7.2 se muestra el diagrama de blogues que contiene las partes de una fuente de poder y
ios voltajes en diversos puntos de la unidad. El voltaje CA por lo general es de 120 Volts (rms), este se conecta
a un transformador que reduce el nivel para la salida de CD deseada. Después un rectificador con diodos
proporciona un voltaje rectificado de media onda (o, més generalmente, de onda completa) que se aplica a un
filtro para reducir la variacion de la sefial. A menudo, un simple capacitor de filtro es suficiente para
proporcionar esta accion. El voltaje resultante de CD con algdn rizo (por efecto de la variacion de voltaje de CA)
se aplica como entrada a un regulador del tipo Cl, el cual producira a su salida un nivel de voltaje bien definido
y con un voltaje de rizo extremadamente bajo, para cierto rango de variacion que pudiera tener la carga
aplicada.
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Figura 7.2 Diagrama a bloques que muestra las partes de una fuente de poder.

1.2.1 Gonsideraciones sobre el filtrado del voitaje de corriente directa (CD)

Para convertir una sefial de corriente alterna con valor promedio cero en una que tenga promedio
diferente de cero, es decir, a una de CD se requiere un circuito rectificador. Sin embargo, 1a sefial de CD
pulsante que resulta no es una seiial de CD pura. En un circuito, tal como un cargador de baterias, la
naturaleza puisante de la sefial no es un gran inconveniente para lograr que pueda efectuarse esta funcidn, si el
nivel de CD proporcionado puede cargar a fa bateria. Por otra parte, en los circuitos de alimentacion de voltaje

para nuestro sistema es importante eliminar la sefial de 60 Hz que aparece a la salida, reduciendo asi las
posibilidades de un mal funcionamiento de estos circuitos.

7.2.2 Filtrado de voltaje y voltaje de rizo

Antes de entrar con los detalles de la fuente de alimentacidn, serfa apropiado considerar el método
usual para especificarla. La figura 7.3 muestra un grafica que representa el voltaje de saiida que se utilizara
para definir algunos de los parametros y caracteristicas de la sefial. El voltaje de salida ya filtrado que se
muestra en esta figura tiene un valor de voltaje de CD, con cierto volatje de CA en su salida (rizo). Aunque una
bateria tiene esencialmente un voltaje de salida constante, el voltaje de CD obtenido mediante una fuente de CA
y utilizando e! procedimiento de rectificacién y filtrado, tal como vimos anteriormente, tendré cierta variacion
(rizo). Cuando mds pequefia sea la variacién de CA con respecto al nivel de CD, tanto mejor serd el
funcionamiento del sistema.

Arh v
—
W (Vrizo)p-p
—
Vod
0 wit

Figura 7.3 Gréfica que muestra los voltajes CD y de rizo.
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De ia siguiente formula obtendremos el porcentaje de la seiial de CA contenido en el nivel del voltaje
CD que sale del rectificador.

voltaje  de  rizo (rms) _V, (rms)

r=rizo = x100% (0)
voltaje CD o
15ml X
P o= x100% = 0.125%
12V

7.2.3 Regulacion de voltaje

Otro factor de importancia es la fuente de voltaje en el rango de variacion del voltaje de CD a su salida,
dentro de las caracteristicas de voltaje usual para la operacion del circuito. El voltaje proporcionado en la salida
sin carga (ninguna corriente extraida desde la fuente) se reduce cuando cierta corriente de carga se exirae
desde la fuente. Al aplicarse una carga mediante el uso de esta fuente, es de considerable interés conocer
cuanto cambia este voltaje con dicha carga o sin ella. Este cambio del voltaje se describe mediante un factor
denominado regulacidn de voltaje, el cual se determina con la siguiente expresion:

regulacion de voltaje=_voltaje sin carga - voitaje a carga maxima
voltaje a carga maxima

V

Ry.= =V (1000 @1

1.
Asi, tenemos para la fuente de 12 voltios:

/ ~ 1185V
Ry.= 12 18 0% = 126%
1185V

y para la fuente de 5 voltios:
) %
RV .= mxlOO% = 0.6%

Si el valor del voltaje a carga méaxima es el mismo que el voltaje sin carga, la RV. calculada es 0%,
que es el mejor valor que puede esperarse. Este valor significa que la fuente, es una fuente de voltaje
constante, para la cual el voltaje de salida es independiente de la extraccién de corriente desde la fuente. El
voltaje de salida de la mayor parte de las fuentes disminuye conforme aumenta la cantidad de corriente
extraida desde la fuente de voltaje. Cuanto mas pequeda sea la disminucion de voitaje, tanto mas pequefio serd
el porcentaje de R.V., y tanto mejor seré la operacion del circuito de la fuente de voltaje.

En la figura 7.4 se muestra el diagrama eléctrico de las fuentes de alimentacion para el sistema de
TIE. Como anteriormente ya se menciono el voltaje de rizo y la regulacion de voltaje son factores de gran
importancia en el desempefio del sistema, ya que estos intervienen de una forma muy directa durante ia
inyeccion de corrientes y de la adquisicion de datos.
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Figura 7.4 Diagrama eléctrico de la fuente de alimentacion para el sistema TIE.
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7.3 PRINGIPIOS BASICOS DE LOS OSCILADORES SENOIDALES

En la generacion de ondas senoidales existen basicamente dos métodos para el disefio de estos
generadores. El primero de ellos es el diseiio de un oscilador no lineal, que genera formas de ondas cuadradas y
triangulares, y 1a aplicacién de la onda triangular a un formador de ondas senoidales, que por fo general consta
de diodos y de resistores. El segunde método, se emplea un circuito de retroalimentacidn positiva que contiene
el circuito selectivo a la frecuencia. Se disafia ¢! circuito para que tenga una ganancia unitaria a una sola
frecuencia que se determina mediante el circuito seiector de frecuencia. Este tipo de oscilador lineal genera las
ondas senoidales esencialmente por un fendmeno de resonancia.

A pesar del nombre de oscilador lineal, tiene que emplearse alguna forma de no linealidad para
proporcionar el control de amplitud de la onda senoidal de salida. De hecho, todos los osciladores son
esencialmente circuitos no lineales. Esto complica la tarea del andlisis y disefio de los osciladores. Sin
embargo se han desarrollado técnicas mediante las cuales se puede realizar el disefio de los osciladores
senoidales en dos etapas. El primer paso es lineal, y los métodos en el dominio de la frecuencia para el analisis
de circuitos con retroalimentacion, se puede emplear con rapidez. Subsecuentemente se puede emplear un
mecanismo no lineal para el controi de la amplitud. La mayorfa de los circuitos pueden emplearse directamente
sdlo para la generacion de ondas senoidales cuyas frecuencias cubran el rango de 10 Hz a 100 kHz (o 1 MHz
como maximo). Mientras que el limite inferior esta determinado por el valor de los componentes pasivos que se
requieren, el limite superior es gobernado por las limitaciones de la respuesta en frecuencia y velocidad de
respuesta de los amplificadores operacionales. Para frecuencias mas bajas se prefiere el uso del generador de
funciones; para frecuencias mds altas, se utiliza a menudo circuitos que emplean transistores, cristales vy
circuitos sintonizados LC.

El reciente desarrollo de los circuitos integrados ha eliminado las desventajas del ajuste dificil de
frecuencia y amplitud.

Los generadores de funciones comerciales producen sefales triangulares, cuadradas y senoidales
cuya frecuencia y amplitud puede modificar el usuario. Para obtener una salida senoidal, la onda triangular
pasa a través de una red de formacién que consiste en resistencias y diodos seleccionados cuidadosamente.
Las ondas senoidales asi producidas, son razonablemente adecuadas. Sin embargo, hay cierta distorsion, en
particular en el pico de la onda senoidal.

Cuando una aplicacién requiere una onda senoidal de una sola frecuencia, los osciladores
convencionales usan técnicas de cambio de fase que por lo general emplean (1) dos redes RC de sintonfa y (2)
circuitos complejos limitadores de amplitud. Para minimizar la distorsion, €l circuito limitador debe ajustarse en
forma convencional para cada oscilador, Es dificil variar la frecuencia de esta oscilacion, porque hay que variar
dos redes RCy sus valores deben mantener una diferencia constante entre +1%.

Para el diseno un generador de onda senoidal se utilizo ef circuito integrado 8038, el cual nos
proporciona ademas de una onda senoidal, una onda triangular y una cuadrada.
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7.3.1 Generador de ondas de precisién (XR-80384)

E! XR-8038A es un circuito integrado generador de ondas de precision, capaz de producir ondas
senoidales, cuadradas, triangulares y dientes de sierra, con un minimo nimero de componentes externos y
ajustes. EI XR-8038A permite la eliminacion de 1a distorsién externa, con sélo ajustar un resistor, el cual mejora
la temperatura de operacién del integrado, !a cual le provaca distorsién. La frecusiicia de operacion pusde ser
seleccionada de 0.001 Hz hasta 200 kHz, eligiendo los componentes resistivos y capacitivos (RC) externos. La
frecuencia de oscilacién es altamente estable, sobre un amplio rango de temperatura y cambios que puedan
ocurrir en el voltaje de alimentacion. La frecuencia de barrido tendré pequefias variaciones de frecuencia (FM),
que pueden ser corregidas por un control de voltaje externo. Cada una de las tres ondas basicas de salida
(senoidal, triangular y cuadrada), pueden estar disponibles desde las terminales de salida independientes del
circuito integrado.

EI XR-8038A es un generador de ondas de precisibn monolitico que usa una avanzada tecnologfa de
procesamiento y diodos Schottky para mejorar el desempeiio de la frecuencia.

Caracteristicas

* Baja frecuencia de desviacién, 50ppm/°C

* Salidas simultaneas de formas de onda triangular, senoidal y cuadrada
* Baja distorsion en la onda senoidal = 1%

* Rango de frecuancia de 0.001 Hz a 200 kHz
* Ciclo variable del 27 al 98%
* Baja variacion y distorsion con la temperatura

Aplicaciones

* Generador de frecuencias

* Generador de FM

* Generador de tono

* Disefio de equipo de instrumentacion y prueba
* Disefio de PLL de precision

Para ver més detalles sobre caracteristicas y operacion del circuite integrado, consulte el apéndice A.
En la figura 7.5, se presenta el diagrama eléctrico de conexiones del generador de funciones.
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Figura 7.5 Diagrama eléctrico del generador de onda sencidal.
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7.4 FUENTES DE CORRIENTE CONTROLADAS POR VOLTAIE
7.4.1 Fuente corriente idea!

Una vez realizado el generador de onda senoidal, deberemos convertir esta sefial a una sefial de
corriente constante, donde su magnitud no deberd de ser afectada por la carga de voltaje. Esta carga de voltaje
es por supuesto la presentada por la impedancia conectada a tierra del sujeto, 7. En la figura 7.6 se muestra
un modelo de una fuente de corriente. Para lograr una perfecta fuente de corriente la impedancia de salida Z
deberd ser infinita y |, no debera de variar con los cambios en Z,.

CL Ry
Is is == ZL§ J/L

vV

Figura 7.6 Para una fuente de corriente ideal, Z,=co y |, no variara con los cambios en Z,.

7.4.2 Fuente de corriente con un amplificador operacional.

Una simple versién de una fuente de corriente controlada por voltaje (VCCS), es un ampiificador
inversor, con la carga en la retroalimentacion como se muestra en la figura 7.7.

e

Ry
vie—AAA,

A%

Figura 7.7 Una simple VCCS con un amplificador operacional, la cual requiere que la Z, sea flotante (Goovaerts et a/,
1988).

Para una ganancia infinita, la entrada no inversora del amplificador operacional es conectada a tierra.
Debido a que muy poca corriente entra al amplificador operacional a través de esta terminal. La corriente de
carga |, es simplemente el voltaje de entrada dividido por R,. Por supuesto, la ganancia del amplificador
operacional no es infinita, especialmente a frecuencias comunes para TIE, pero para ganancias tipicas de lazo
abierto de 600 a -90°, el error en la corriente de salida es menor del 0.0003%. Estos limites son facilmente
aceptables. lgualmente este circuito es dtil para algunas aplicaciones tales como las descritas por Goovaerts et
al, (1988), las cuales no podrian ser usadas en los sistemas que emplean mas de una fuente de corriente 0 en
sistemas con carga a tierra.
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7.4.3 Fuente de corriente con tres amplificadores eperacionales

La figura 7.8 muestra el circuito usado por Newell et a/, (1983) y el primero descrito por Wojslaw y
Moustakas (1986).

Figura 7.8 Fuente de corriente con tres amplificadores operacionales, cuande V,=V,, la corriente |, y |, dependen
solamente de V. (Newell et a/, 1983).

Este circuito tiene buena precision hasta una frecuencia de 15 kHz, ademas de permitir el uso de
cargas conectadas a tierra. V, es invertido para poder ser adicionada a Y,y la corriente a través de R, es:

_=+V)-n

2 0 92)

8

. Vg
L="Y cuando ¥, =¥, (93)

asumiendo que la retroalimentacion es ideal y si nuestro amplificador operacional que elegimos tiene una alta

impedancia de entrada, toda la corriente I, fluird a través de .. A frecuencias mayores a 15 kHz, se introduce un
defasamiento en la retroalimentacion de los tres operacionales que no permiten que V, se exactamente igual 3

V..
7.4.4 Fuente de corriente con retroalimentacion positiva

La figura muestra el primer circuito descrito por Tobey et al, (1971) que utilizo el grupo de Wisconsin
(Nowicki y Webster, 1989), el cual genero sefiales de corriente a una frecuencia de 50 kHz.
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Figura 7.9 Fuente de corriente con un amplificador operacional y retroalimentacion positiva. Para una alta impedancia de
salida, R,Z,=R,Z, donde Z;y Z, son las impedancias totales (Tobey et a/, 1971).

Asumiendo que tenemos un amplificador operacional ideal, 1a corriente de carga esta dada por:

I - ~V,R,Z, o
RIZBZ-z + Z/. (RlZ3 - RZZA)
-V

1, = 7i (SiRL=RZ, (95)

4

Aun cuando el operacional no es ideal, la ganancia y los errores de fase causados, son bastante
pequeiios que pueden ser facilmente compensados, ajustando Z,.

El blogueo de DC es hecho por el capacitor en la impedancia Z,, mientras el capacitor de la impedancia
Z, es elegida para compensar el desplazamiento de fase provocado por Z,.

La impedancia de salida de un circuito de este tipo se encontré experimentalmente variando la
resistencia de carga, mientras se media el voltaje a través de esta, para una impedancia de carga de 39 a
1039¢2, 1a magnitud del voltaje a través del arreglo de resistencias vario de 191.68 a 191.67 mV (Tobey et a/,
1971).

7.4.5 Fuente de corriente bilateral

Aunque hay numerosas formas para hacer una fuente de corriente con amplificadores operacicnales,
en la figura 7.10 se muestra una fuente de corriente, la cual es bastante flexible y tiene pocas restricciones.

Suministra una corriente que es proporcional a la entrada de voltaje y con refencia a tierra. ES relativamente
obvio que la salida de corriente estard determinada por R, y 1a ganancia propia de! amplificador operacional,

produciéndose:

(96)
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Ra vy

oV RBims

R = R4 + A&
23] R2

&= lour

Figura 7.10 Fuente de corriente bilateral (National Instruments, 1995).

Cuando la salida no es cero, aparecerd la corriente a través de R, y R, . No obstante si R,=R, vy
R,=R,+R;, la salida de corriente sera independiente de la salida de voltaje. Para R,+R,> >R, 1a resistencia
de salida de el circuito estara dada por:

Rum = RS (_A{{R_\) (97)

donde R es cualquisra de los resistores de retroalimentacion (R;, Ry, Ry 0 Ry) y AR es el valor incremental del
valor resistivo de salida de la fuente .

En el disefio es aconsejable hacer los valores resistivos de la retroalimentacion tan grandes como sea
posible. Por otra parte las tolerancias de los resistores llegan a ser cada vez més criticas.

7.4.6 Fuente de corriente utilizada en el sistema TIE

Dentro de los disefios anteriormente mostrados, y habiendo hecho las pruebas pertinentes de
estabilidad de sefial y precision de corriente de salida, elegimos el disefio de la fuente de corriente bilateral.

Esta fuente de corriente presenta una gran estabilidad en la sefial senoidal de salida, asi como en ia
constante salida de corriente, sin depender de la impedancia de carga. El rango de impedancia de carga va
desde 1€ hasta 4700€2, con una corriente maxima de salida de 1.5 mA rms y una frecuencia de operacién de
100 kHz.

En la construccién de la fuente de corriente se utilizo el amplificador operacional LF351, que es un
operacional de bajo costo y alta impedancia de entrada. Bajo en consumo de corriente de alimentacion y
totalmente compatible con el operacional LM741 y su ganancia unitaria es de 4 MHz, para ver mas detalles
acerca del operacional consulte el apéndice B.

En la figura 7.11 se muestra el diagrama de conexiones eléctricas de la fuente de corriente que se
utilizo en el sistema TIE.
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Figura 7.11 Diagrama eléctrico de la fuente de corriente.
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7.5 DEMULTIPLEXOR (DISTRIBUIDOR DE DATOS)

Un multiplexor toma varias entradas y transmite una de ellas a la salida. Un demultiplexor efectia la
operacién contraria, toma una sola entrada y la distribuye en varias salidas. La figura 7.12 muestra &l diagrama
general de un demultiplexor (DEMUX).

N La entrada DATA se transmite
0 solamente a una de las salidas como lo
determina el codigo de entrada de
- seleccidn

Entrada € - 5
DATA :> o 1 l
]
|
|
1

Entradas  SELECT

Figura 7. 12 Diagrama general de un demultiplexor.

Las flechas grandes que corresponden a las entradas y salidas pueden representar una 0 més lineas.
El cddigo de entrada de seleccion determina hacia que salida se transmitird la entrada DATA. En otras palabras,
el demultiplexor o distribuidor de datos torna de entrada la fuente de corriente y la distribuye selectivamente a
1 de N canales de salida, igual que un interruptor de mltiples posiciones.

7.5.1 Multiplexor/Demultiplexor analdgico (MC14067)

El MC14067 es un multiplexor/demultiplexor analdgico controlado digitalmente y con muy baja
resistencia de conduccion cuando el canal es habilitado.

El multiplexor/demultiplexor tiene 16 canales de seleccion, una terminal de inhabilitacion y cuatro
entradas binarias de control AB,C y D. Estas entradas de control seleccionan el canal (1-16), encendiéndose
automaticamente el switch analégico apropiado.

Caracteristicas

* Baja perdida de corriente durante la conduccion
* Baja impedancia de entrada

* Voitaje de operacion de 3a 18V

* Bajo ruido

* Baja interferencia entre cruce de canales

Para ver mas detalles sobre caracteristicas y operacion del circuito integrado, consulte el apéndice C.
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7.6 MODELO DE PRUEBA (FANTOM)

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE), es una técnica relativamente nueva que ha llamado
muche la atencidén por su bajo costo para obtener imagenes del cuerpo humano por métodos no invasivos. TIE
puede ser usada en la deteccidn de cdncer de mama, ya que el tejido canceroso presentan una alta
conductividad y permitividad, que no tiene el tejido normal. Estos cambios en las propiedades eléctricas se
presentan muy tempranamente en el ciclo cancereso.

71.6.1 Desarrollo de un fantom en dos dimensiones

Las propiedades eléctricas del tejido de mama ha side simulado usando resistores y capacitores. El
objetivo principal de este modelo es verificar la exactitud de los datos resultantes que el sistema TIE de 16
electrodos produzca. Para asegurarse de una buena resolucién espacial, el modelo de mama considerado
contiene 256 elementos y 960 componentes resistivos y capacitivos (RC), como se muestra en la figura 7.14.
Cada uno de los elementos considerados son pequefios tridngulos, que a su vez, cada uno de sus lados estan
compuestos por un resistor y un capacitor en paralelo, como también puede observarse en la figura 7.14. En la
construccion de este modelo se utilizaron componentes de superficie, debido a su reducido tamafio y precisién
en su valor numérico.

La parte més critica de la simulacién es elegir los valores a ser usados por el fantom. Las primeras
publicaciones hechas acerca de modelos de prueba, fueron simplemente recipiente llenados con solucion
salina. Esto demuestra la necesidad de tomar valores reales, por lo que se decidié a usar valores experimental
publicados para simular el tejido de mama. La impedancia del tejido normal y canceroso fue derivado de los
resultados de Surowiec et al, (1988). Este experimento fue analizado con frecuencias de 10 kHz, 20 kHz y 100
kHz. Por consiguiente los valores resistivos y capacitivos usados estdn dados en la tabla7.1

PARAMETRO | TEJDO NORMAL | TEJIDO CANCEROSO
Rbr 3.3kohms 1560hms
Rbr-s 1.32Kohms 62.4Kohms
Chr B.85pF 0.398pF
Chr-s 22.3pF 0.995pF

Tabla 7.1 Valores resistivos y capacitivos de un tejido canceroso y normal de mama (Murari Kejariwal, 1993).
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ACERCAMIENTO DE UN"ELEMENTO"

Figura 7.14 Modelo esquematico (fantom) que simula las propiedades eléctricas de un tejido bioldgico, basado en un
estudio hecho por Murari Kejariwal en 1993,

7.7 ACONDICIONAMIENTO DE SENALES
En la adquisicion de las sefiales de voltaje, tenemos dos inconvenientes:

1) Las senales de voltaje que se desean detectar son muy pequenas.
2) La tarjeta de conversion A/D que se utilizo, sdlo tiene un rango de hasta 20 kHz de frecuencia de
muestreo por DMA.

Por esta razén, tenemos que amplificar las senales para obtener una mejor cuantizacion de sus
valores. Por ofro lado para evitar el problema que impone la frecuencia de muestreo, decidimos rectificarlas,

debido a que la frecuencia de trabajo del sistema TIE es de 100 kHz y con esto trabajar solo con los niveles de
CD obtenidos. Por lo que en las siguientes secciones se describe la etapa de amplificacion y rectificacion.

Una vez realizada la amplificacion y rectificacion de las sefales en paralelo, se lleva a cabo la
adquisicion y conversion A/D de los datos a procesar.
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7.7.1 Amplificador no inversor

En la figura 7.15 se ilustra un amplificador no inversor; esto es, e} voltaje de salida V,, tiene la misma
polaridad que el voltaje de entrada E. La resistencia de entrada del amplificador inversor es R,, pero la
resistencia de entrada del amplificador no inversor es sxtremadameite grande, en forma tipica excede 100
MC. Para fines précticos se tiene voltaje 0 en las terminales (+) v (-) del amplificador operacional, entonces
ambas estan al mismo potencial E.. Por lo tanto E; aparece a través de R, lo cual causa que fa corriente fluya
como lo muestra la ecuacion:

J == (98)

La direccidn de | depende de la polaridad de E. Se puede comparar en las figuras 7.15(a) y (b), la
corriente de entrada a la terminal (-) del amplificador operacional es despreciable. Por lo tanto, | fluye a través
de Ry la caida de voltaje através de R, se representa por Vi y se expresa como:

V. o= I(R )—R’ E
I\'/_ I Rl 4

(99)

El voltaje de salida V, se encuentra por la suma de la caida de voltaje a través de R, la cual es E, al
voltaje a través de R,, el cual es Vg,

R,
Ve =E, + E, (100)
]
0 hien
V. =(I a VE (101)
./ = + — ",
n R i

i

Al ordenar la ecuacion (101) para expresar la ganancia de voltaje, se obtiene:

’ (102)

La ecuacion (102) muestra que la ganancia de voltaje de un amplificador no inversor siempre es
mavor que 1.

La coniente de carga | estd dada por Vy/R,, por lo tanto, depende sélo de V, y R,. La corriente que
fluye de la terminal de salida del amplificador operacional, esta dada por la ecuacion:

l,=1+1, (103)
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El voltaje a través

de Ry es iguata & Vi, = IR,
_hem e,
N
& r AN ~-AM—
! R, \L R, R,
1, =0

~0vV

[+

R,
L. -V R, V=(1+ E')E'

\
I L

(a) Voltajes positivos de enirada

EI

El vollaje a través
. de Ry es iguala E; Vp = IR,
[

+ . + A -

ol m

~0V

V= (14 R')E
o h—; |

(b) Voltajes negativos de entrade

Figura 7.15 Polaridades de voltaje y direccién de corrientes para amplificadores no inversores.

7.7.1.1 Procedimiento de diseno

A continuacion, se muestra el procedimiento de! disefio del amplificador no inversor, con ganancia de
10, utilizado en el prototipo:

1. Puesto que la ganancia es positiva, seleccionamos E; a la entrada (+) del amplificador operacional.

2. Elegimos R;= 10 kQ.

3. Calculando R; basado en la ecuacién (102)

A(.,=1+£’i, 10=1+ Ry ,
' R 10402

i

R.=9(10k) =90k
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1.1.2 Circuito de vaior medio absoluto (MAY)

En esta seccion se muestra como se disefio y se construyo el circuito basado en un amplificador
operacional que calcula el valor promedio del voltaje de CA rectificado. Este tipo de circuito se denomina
convertidor de CA a CD. Un circuito rectificador de onda completa también se conace como circuito de valor
absoluto y puesto que un valor premedio s5 denamina valor medio, el convertidor de CA & CU se conocs como
circuito de valor medio absoluto, (MAV por sus siglas en inglés).

Como referencia en la figura 7.16 puede verse la utilidad de! circuito MAV. Se muestran formas de
onda senoidal, triangular y cuadrada con valores maximos iguales (picos). Por tanto, un detector de pico no
puede distinguir entre ellas. Los medios ciclos, positivos y negativos, son iguales para cada onda en particular.
Por lo tanto, el valor promedio de cada sefiai es cero, sin embargo el MAV de cada sefial es diferente. El MAV
de una onda de voltaje es aproximadamente igual a su valor eficaz rms (valor cuadratico medio). Por tanto, un
circuito de bajo costo MAV puede utilizarse como sustituto para un circuito calculador de rms mads costoso.

-+ Em
3
T T T MAY = - E, = N
0 3 o) I Ly —— L >
1 ' t t T t
Promeitio Rectificado, Promediada = —wweee’
entonces
- Em
(a) MAV de una onda sinusoidal
+ Em
1 T MAV = ;Em -
Q } 0 : -
t 4 ! t t
Promedio Rectificado, Promediada = ~ -
antonces
Eﬂ‘-
(b) MAV de una onda friangular
£, £, E,
IMAV = E | =~
Y
7 ] T \
0 0 - 4 : ;
t } t 1 t /‘/
Pramadio Rectiticado. Promediada = ~—"
amonces
|4

{c) MAV de una onda cuadrada

Figura 7.16 Valor medio absoluto de ondas alternantes senoidal, triangular y cuadrada.
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7.7.2.1 Rectificador de precisién con entradas conectadas a tierra

Para construir un convertidor de CA a CD, se inicia con el rectificador de precision o amplificador de
valor absotuto de la figura 7.17. Para las entradas positivas de la figura 7.17(a), el amplificador cperacional A
invierte E,. EI amplificador operacional B suma las salidas de A y E; para producir una salida V,=E,. Para
entradas negativas como se muestra en la figura 7.17(b), ¢l amplificador operacional B invierte - E, y la salida
del circuite V, es + E. Entonces, la salida del circuito V, es positiva e igual al valor rectificado de la seiial de
entrada.

( AAAAS
- E, R
=
R R
A AAM-
e
(e
)
_*.
E, = Apagado
A
..’_
V

v v

(a) Para entradas positivas el amplificador operacional A invierte E; el
amplificador operacional B es un inversor sumador, de modo que Vg = E;

1 -
{ VR ]
0oV R
R R l 2 ‘K . R
P AAAN AAAN ¢ A AAAY, ANAN

e B
1]y N

I

i
J1| p—

Apagado

-

.LJ'

b——-O
Vo = ~(~E)
L~ ::-l]E‘l

!

Voa =

\V \V/ ~E, + 0.6 V \V4

(b) Para entradas negativas, la salida de A se rectifica a 0; el amplificador
operacional B invierie €, de modo que Vo = +E;

Figura 7.17 Este amplificador de valor absoluto tiene ambos nodos de suma al potencial de tierra durante cualquier
polaridad del voltaje de entrada.
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7.7.2.2 Convertidor de CAaCD

Al circuito de valor abseluto de la figura 7.17 se afiade un capacitor de alta capacitancia y de baja fuga
(10 wF de tantalio). El circuito resultante es el amplificador MAV o convertidor de CA a CD que se muestra en la
figura 7.18. El capacitor C proporciona el valor promedio del voltaje de salida rectificado (amplificador
operacional B). Este promedio toma cerca de 50 ciclos del voltaje de entrada antes de que el voltaje del
capacitor se establezca a su lectura Final. Si las formas de onda de la figura se aplican al convertidor de CA a
CD, su salida serd el MAV de la enda.

it c
10 uF

R

|

(E)

A

ov {

) Vo = MAV de E
3

N T

e

v

Figura 7.18 Anadiendo un capacitor al amplificador de valor absoluto se obtiene un convertidor de CA a CD o un
amplificador de valor medio absoluto.

7.8 CONVERSION ANALOGICO/DIGITAL
7.8.1 Tarjeta de adquisicion A/D ( PCL-812PG)

La tarjeta PCL-812PG tiene un alto desempefio, gran rapidez, adquisicién de datos multifuncional y
totaimente compatible con IBM PC XT/AT. Soporta un amplio software, la cual la hace tener un gran rango de
aplicaciones industriales y en laboratorios de investigacion. Dentro de estas aplicaciones se incluye la
adquisicion de datos, control de procesos, automatizacion de pruebas y automatizacion de fabricas.

Caracteristicas generales de la PCL-812PG

* 16 canales para entradas analogicas.

* Convertidor A/D industrial de 12 bits (HADC574Z) en la conversidn de las entradas analdgicas. La
méaxima razon de muestreo es de 30 kHz en modo de acceso directo a memoria (DMA).

* Programacion del rango de entrada en los canales analdgicos:
Bipolar: £5V, £ 2.5V, £1.25V, £0.625V, +0.3125V

* Tres modos de disparo A/D: Disparo por software, por paso programable y por pulso externo.

* Facilidad para transferir los datos de conversion A/D por control de programa, por manejo de
interrupciones o transferencia de datos a través de DMA.
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* Cuenta con un temporizador/contador programable de Intel (8253-5) que provee una salida de
paso a una razén de 0.5 MHz hasta 35 minutos/pulse. La base de tiempo del temporizador es de 2 MHz.
* Multiplexor monoiitico de 12 bits para la salida de los canales D/A. Con un rango de salida de 0 a
+5V 6 de0a +10.
* 16 eniradas digitales compatibles TTL/DTL y 16 canales de salida digitales.

PCL-812PG BLOCK DIAGRAM

[ ] ANNNEANE -
N 2 CH 12 B7 2 cH 12 BIT—D0/A 1
Il el 1| CODE LATCH [~ D/A CONVERTER-—> D/A 2
[alelsfsls Ty N L EXT. CLK
1/0 PORT —> PORT © Y 8253-5
DECODER [ -3 poRT 15 R &+-{CoUNTER w@ |H—> ouT
A : ]
DATA > DATA BUFFER L 4"]:”2_% FR/2 COUNTER #1 }H~—3 TO PACER
o osc ZMHZ"'I-_ TRIG
o DMA #1 OR #3 A d——"]
c JUMPER SELECT D ) Y COUNTER #2
8
CTETETE IR #2—s7 5 16 BIT —>D/0 68 DIGITAL
JUMPER SELECT S OIG. QUT | *yr b 45 OUTPUT
8 | INTR INPU';' LJ 16 BIT p—<D/1 ¢ DIGITAL
d conTRoL |__DACK DIG. IN | ‘<p,T 15 INPUT
gl |BUFFERS CHANNEL.
LOGIC 9 S '
- el SCAN. LOGIC L l
TRIG LOGIC ¥ 12 BIT AOC _, ANA. MUX L fen o anaLos
- —— 5 16 CHANNEL | : o " RO
| P — = SINGLE END [ X CH 15
EXTERNAL SCF TWARE PACER
L] TRIG TRIG TRIG

Figura 7.19 Diagrama a bloques de la tarjeta PCL-812PG (Advantech Co. Ltd. 1993).

7.8.2 Formato de datos A/D y registro de estado

Cuando la PCL-812PG realiza una conversion A/D de 12 bits, los datos A/D son almacenados en dos
registros localizados en las direcciones BASE +4 y BASE +5. El byte menos significativo esta en ia posicion
DO(ADO) hasta D7(AD7) de la BASE +4 y el byte mas significativo esta en la posicién DO(AD8) hasta D3(AD11)
de la BASE +5. EI bit menos significativo es ADO y el mas significativo es AD11.

E! nfimero de canales de A/D que se utilizan para la conversion de datos estén disponibles en el
registro te la:BASE -+ 10, en la posicién DO(CLO) hasta D3(CL3).

Como anteriormente se menciono, se utilizaron dos registros de 8 hits cada uno, de los cuales 12 bits
son los datos de la conversion y los cuatro restantes se usaron para enviar la informacion que corresponde al
canal en el que se esta realizando ia conversin.

Formato de datos del registro A/D

A/D Byte menos significativo y nimero de canal

BASE +4 D7 D6 D5 D4 D3 D2 D1 DO
AD7 AD6 AD5 AD4 AD3 AD2 ADI ADO
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A/D Byte mas significativo
BASE +5 D7 D6 D5 D4 D3 D2 D1 DO
0 0 0 DRDY AD1l ADI0O ADY  AD8

7.8.3 Transferencia de datos por DMA

La transferencia de datos se lleva a cabo nor acceso directo a memoria (DMA), moviendo los datos de
|a tarjeta PCL-812PG al sistema de memoria de la PG, sin realizar ninguna operacion por parte del CPU. E! DMA
es muy beneficioso en la rapida transferencia de datos, pero es un poco complicado para operar.

En la tarjeta A/D se selecciona el jumper J5 y J6 para transferir datos por DMA, habilitando asi un bit
en el registro de control de la PCL-812PG, asi como el controlador de registro (8237) para que se pueda llevar a
cabo las operaciones con el DMA.

7.9 SISTEMA ELECTRICO TIE

En la figura 7.19 se muestra el diagrama eléctrico del sistema TIE, que lo conforman en su fase
fundamental un generador de ondas senoidales, a una frecuencia de 100 kHz, una fuente de corriente constante
de 1.5 mAy un sistema para el demultiplexado de la misma.

En segunda fase se realizo un modelo de prueba (fantom) que simula las caracteristicas eléctricas de
un tejido sano y canceroso. Y por (itimo, la fase de acondicionamiento de las sefiales (amplificacion y
rectificacion), para su posterior adquisicion y conversién A/D.

Una vez completo todo el proceso, podremos obtener una tabla de datos, que representan los voltajes
que se detectaron y midieron en toda la periferia de! objeto bajo estudio. Con estos datos adquiridos serd
posible reconstruir 1a imagen de impedancias que componen al objeto en estudio.

CONTROL

PC ;____*___.________:____._______.——_____.__:‘_.
DEMUX : \‘
416

Gk

PCLB1Z fgua
wn) B

o

ALA
PC

R

Figura 7.20 Sistema eléctrico semi-paralelo.

122



__ DESARROLLO DE UN SISTEMA SEMI-PARALELO




1)

2)

3)

5)

124

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS

Bourne R. John
“Critical Reviews in Biomedical Engineering *
Volume 24, Issues 4-6, NY, U.S.A.,1996

Coughlin F. Robert
“Amplificaderes operacionales y circuitos intagradss linesias”
Ed. Prentice Hail, México, 1993.

Garcfa Lopez W.
“Amplificadores operacionales”
Ed. Paraninfo, Madrid, Espana.

National Semiconductor
“Linear applications handbook”
Ed. National Semiconductor, U.S.A.,1991.

Boylestad R. and Nashelsky Louis
“Electrénica teoria de circuitos”

Ed. Prentice-Hall Hispanoamericana, México, 1982.



8

PROCESAMIENTO DE SENALES Y RECONSTRUCCION DE IMAGENES

8.1 ANALISIS DE ALGUNAS ESTRUCGTURAS ELECTRICAS SENCILLAS
8.1.1 Disco conductor

El primer objeto que analizamos es el disco conductor por adaptarse a ia geometria que se pretende
medir al hacer una tomograffa de impedancias. De hecho, un cilindro se adapta mucho mejor a la situacion real
de medidas en seres humanos, pero la complejidad es un poco mayor (Isaacson, 1986, Barber y Seagar,
19872, Barber y Brown, 1986°, Gisser et al, 1987, Seagar et al, 1987°). El enfoque seguido en el presente
trabajo sigue la linea marcada por las referencias antes citadas y parte de la solucion algebraica para el caso
homogéneo, comparandolas posteriormente con casos sencillos no homogéneos.

Y

"l,"/ A \ 1 (o)

N,
\

/ Ro

o 5
0 -1(0)

Figura 8.1 Disco conductor

La solucion algebraica obtenida por el método de separacion de variables para un disco conductor de
radio R, y conductividad o,, cuando la inyeccion de corriente a lo largo de toda la periferia [(0) es antisimétrica
respecto al eje X es (figura 8.1):

O(r,0) = z C r"senn@ (104)

n=1

los coeficientes G, estan determinados por las condiciones de contorno a través de:

o, 55%—9_) = 1(6) (105)
parar=R,

siendo n la normal a la superficie.
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Si desarrollamos 1(0) en serie de Fourier, y como se ha impuesto la condicion de simetria respecto a

0=0, se obtiene:

~a,>,C,nR" senn@ =3I, sennf

n=l n=l

donde
2 T
[, = !1((9) sen{n&)db
a 0

por o cual

c =l
n = n-1
o,nk

siendo la solucidn para el potencial:

o 1"rn
o(r.0) =, —

n=i Yo

sennd

los voltajes en la periferia vendran dados por:

V(6)=¢(R(,,0)=Z£i1—{¢senn0
n=|

o,n

0

(106)

(i07)

(108)

(109)

(110)

Cuando el disco incluye una zona central de conductividad distinta (figura 8.2), es facil deducir, por
método de separacién de variables e imponiendo las condiciones de contorno en la frontera entre los dos

medios de distinta conductividad, por lo tanto la expresion del potencial en el contorno es:

Figura 8.2 Disco conductor con una zona central de distinta conductividad.

2 R 1+,uR2"
V() =¢(R ,0)= ) L+ —=——r— o
( ) ¢( ) ) ; O'“n 1__'”R2n senn
donde:
R R, c—1 oG
= - 1:"‘— =
R f c+1 o
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A partir de estas dos ecuaciones del potencial en el contorno (110, 111) se puede observar que la
informacidn estructural es la contenida en la expresion:

2
e 13

La ecuacion (111) la podemos interpretar como el procuctn de la transformada de Fourier angular de la
corriente por la informacién “estructural”. Al considerar la pericdicidad angular de las corrientes en la periferia,
la transformada es una serie discreta.

En la ecuacién (113), al ser R < 1 la alteracién m4s importante del potencial de contorno se dara
n=1, que puede interpretarse como la frecuencia angular fundamental de la inyeccion de corriente establecida
por las condiciones de contorno.

Obsérvese que para un caso tan sencillo como éste, para conocer cudl es el radio y la conductividad
de la zona central es necesario poder medir, como minimo, el efecto para dos de las componentes de la
frecuencia angular (n=1, n=2).

Cuando la inyecci6n de corriente se realiza a través de dos electrodos puntuales, se puede resolver el
problema directo utilizando una transformacion conforme (Barber y Seagar, 1987)%. Para un disco tangencial al
¢je X ¢ inyeccidn de corriente por ios puntos de abcisa x=a y x=-a, la transformacion apropiada, para pasar
del plano x-y al u-v, es:

ln(x+jy+a)+ln(x+jy—a)

20 (114)

u+ jv=

Cuando a tiende a cero, electrodos infinitamente juntos, la transformacidn es: u + jv = 1/(x + jy).
Esta transformacion es utilizada frecuentemente, por su sencillez, para obtener la solucién del problema directo
(Rosell, 1989)°.

8.2 CONCLUSIONES APLICABLES A LA RECONSTRUCCION

8.2.1 Teorema de reciprocidad.

En este apartado se analiza como afecta a la impedancia medida en la superficie de un objeto un
cambio pequefio en la conductividad de éste . En definitiva, este calculo es realmente el reciproco del que hay
que efectuar para conocer qué zona ha cambiado de impedancia, a partir de los cambios detectados en el
exterior.

Dado un objeto de forma arbitraria, como el representado en Ia figura 8.3, con dos puertos donde poder
aplicar corrientes y medir tensiones (o viceversa), por el teorema de reciprocidad tenemos que la impedancia
mutua es:
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Figura 8.3 Teorema de Ia reciprocidad.

Z=——="— (115)

donde Mab es ol potencial entre ay b, cuando se aplica la corriente /d entr ¢-d y de forma equivalente para
ded .

La primera referencia a este problema, fue la aplicacién a la pletismografia de impedancias y se debe
a Geselowitz (1971)". A partir del teorema de Green, para una zona sin fuentes de corriente, se llega a la
demostracion del principio de reciprocidad expresado de forma integral (Lehr, 1972)%.

I (o®- 0'¢) graddr grad®dy = I((DJ¢ ~ fJD)s (116)

5

donde J® y J$ son las densidades de corriente y o®, y od son las distribuciones de conductividad para el
momento en que estan aplicadas las corrientes respectivas.

Si no se modifica o entre una medida y la otra, la integral de la izquierda se cancela y a partir de la
igualdad que queda se deduce el principio de reciprocidad.

8.2.2 Teorema de la sensibilidad.

El llamado teorema de la sensibilidad se deduce cuando se consideran pequefias variaciones de la
conductividad entre una inyeccion y la otra. Si o® pasa a c®+AD, la corriente JO se redistribuird y
también variard @ pasando a valer ®+Ad. Con estas condiciones de la ecuacién (116) se deduce la
siguiente relacién (Geselowitz, 1971)";

— IpA®ab = IAagrad(Q + AD) grad(gp)dv (117)

y el incremento en la impedancia mutua es:
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ADab grad(d + Ad) grad(p)
AZ =~ =-1A ) 118
% I o D it h (118)
Ao es en general una funcién arbitraria de x y y. Una de las utilidades 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 puede considerar Ac como una delta de volumen y el resultado es
directamente el producto escalar de las densicades de corrienta rormalizadas en ese punto (Rosell, 1989)°,

Una generalizacion de esta demostracidn, para campos variables con el tiempo, puede encontrarse en
Mortarelli (1980)°.

8.3 REVISION DE METODOS DE RECONSTRUCCION

El objetivo de los métodos de reconstruccién es obtener una distribucion de impedancia, en la seccién
del cuerpo que se estd estudiando, que sea coherente con fas medidas realizadas. En principio hay una
limitacidn tedrica clara: si solo se dispone de M medidas, y no existe ningdin conocimiento previo del objeto, sélo
se podran estimar M variables independientes. Si N es el nimero de electrodos, las medidas independientes
serdn: N*(N-1)/2, ya que de todas las agrupaciones posibles de los N electrodos en pares (N*(N-1)) sélo son
independientes la mitad, seg(n se desprende del teorema de la reciprocidad.

Por ejemplo, para 16 electrodos el niimero de medidas independientes posibles es de 120, por lo cual
solo se podria conocer la conductividad de 120 subdivisiones del objeto (pixels). Ademas, para el caso de
inyeccidn por electrodos adyacentes, hay dos medidas que son a dos hilos y se desprecian. Por lo cual, las
medidas independientes seran 104. Esta limitacién generalmente se supera gracias a un conocimiento previo
del objeto, como por ejemplo el hecho de que no existan cambios bruscos de impedancia o se aleje lo menos
posible de una distribucion uniforme.

8.3.1 Métodos de retroproyeccion
El método de retroproyeccion entre lineas equipotenciales (Barber et a/, 1987)"° se basa en la

aproximacion lineal de la ecuacién de Poisson para pequeiias variaciones de la resistividad respecto a una
distribucion conocida. El sistema lineal es el siguiente:

ViUp=VR-VUu (119)

donde Up es el potencial conocido para la conductividad inicial. Uu es la perturbacién de este potencial y R es
el logaritmo neperiano de la conductividad. EI problema de este método es que sélo se conoce el gradiente del
potencial (VUu) en la superficie. La cantidad que se retroproyecta entre cada par de electrodos siguiendo la
zona equipotencial esta definida por (ver figura 8.4a):
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a

Figura 8.4 Método de retroproyeccion: (a) entre, fineas equipotenciales y (b) por lineas de corriente.
Ao = log(Uu/ Up) (120)

Tasto y Schomberg (1981)" utilizan un método parecido, pero retroproyectando a través de lineas de
corriente (figura 8.4b), algo muy parecido a una retroproyeccién en tomografia de rayos X.

La técnica de medida en el método de lineas equipotenciales, normalmente es con inyeccién de
corriente por electrodos adyacentes. Murphy (1987)" utilizd inyeccidn polar como se ve puede ver en la figura
8.4b. La retroproyeccion basada en caminos de corriente exige un sistema de medida de admitancias, basado
en un método de medida a dos hilos.

La reconstruccion por retroproyeccion es muy rdpida pues no requiere de gran potencia de calculo.
Existe una mejora de este método basado en una iteracién a partir del error de reconstruccion, calculado
mediante la matriz de sensibilidades (Santosa y Vogelius, 1988)".

8.3.2 Métodos de sensibilidad y de perturbacion

Hay toda una serie de métodos basados en la discretizacién del objeto y el calculo de la imagen a
partir de la resolucién del sistema de ecuaciones no lineales que aparece, empleando diferentes métodos
mateméticos. Los mas estudiados son los de sensibilidad (Murai y Kagawa, 1985)" el de Newton-Raphson
(Yorkey, 1986", Yorkey y Webster, 1987)"® y el de perturbacion (Kim et af, 1987). Todos estos sistemas son
iterativos y se basan en algoritmos de resolucion de sistemas grandes y mal condicionados.

Estos algoritmos pueden trabajar con cualguier conjunto independiente de medidas, por lo que no
determinan el hardware a usar,
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8.4. ADQUISICION, PROCESADO Y PRESENTACION DE DATOS
8.4.1 Adquisicion de datos

De acuerdo a las siguientes especificaciones:
Seial de entrada:
- Seiiales de corriente continua (C.D.)
- Rango de voltaje de 0-10 Voltios.
- Nivel de ruido: 12mV p-p.

No. de canales: 16
Método de inyeccion de corriente: Polar
Método de lectura de voltaje: Referencial (sentido anti-horario)

Se programd un algoritmo que controla la seleccion del par de electrodos que inyectan la sefial de
corriente constante en los 16 pares posibles, para proceder a la adquisicion secuencial de los voltajes en los
puntos de colocacion de los electrodos.

Se utiliz0 la tarjeta multifuncién comercial PCL812 de Advantech Co., que cuenta con los siguientes
recursos:

16 Entradas anaibgicas

1 Convertidor A/D:
Tiempo de conversion de 35useg.
Técnica de conversion A/D: Aproximaciones sucesivas.
Precision: 12 bits (4096 niveles de cuantizacién).
Voltaje de Referencia bipolar programable: a) ++/-5 volts y b) +/-10 volts.

2 Salidas analdgicas
16 Saiidas digitales
16 Entradas digitales: 16
y con una maxima velocidad de transferencia de datos por DMA de 20KHz.

Usando los 16 canales analdgicos de entrada y configurando la tarjeta para lograr una adquisicion A/D
a 16 KHz de muestreo por canal para la cuantizacion de los potenciales en los electrodos de adquisicion.
Ademas de utilizar y programar 4 salidas digitales para seleccionar el canal de drenado de corriente y 4 salidas
digitales mds para seleccionar el canal de inyeccion de corriente.

Configurando la tarjeta para establecer una adquisicion A/D de 16KHz, con un transporte de datos por
DMA empleando las librerias del fabricante: canal 1, nivel de interrupcién 2 y direccion base de puertos 0x220.

8.4.2 Algoritmo

Posterior a fa configuracion de la tarjeta, el procedimiento de control de seleccion y activacién de los
canales de inyeccion, y adquisicion de los potenciales a medir, consiste en una estructura iterativa donde en
cada iteracion realizan los siguientes procesos:
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a) Seleccion de los electrodos de inyeccion de corriente mediante el uso de las primeras 8 salidas
digitales, que estan a su vez conectadas a los multiplexores analdgicos del prototipo.

b) Pausa de tiempo de 450 milisegundos para esperar a que desaparezca el transitorio debido a la
congxién de la fuente de corriente con ei modelo eléctrico de prusba.

c) Inicio el proceso de adquisicion de los potenciales referenciales en los 16 electrodos (sentido anti-
horario), a una tasa de muestreo de 16 kHz por cada canal a la vez.
Filtrado de ruido. Para minimizar al maxime o ruide que contiene la sefial, se toma un total de
2000 muestras por punto de lectura (electrodo), para la obtencién del promedio aritmético de las
mismas y al final poder convertir los niveles de cuantizacidn a su correspondiente valor de voltaje.

d) Por dltimo los 256 datos de voltaje filtrado se registran en un archivo ascii agrupados a manera de
una matriz de tamaio 16x16 para pasar a su andlisis y procesamiento.

El algoritmo fue programado en Borland C+ + version 3.1, para MS-DOS, en el modelo memoria larga;
y estd constituido de 3 funciones importantes: 1) funcién principal de control general, 2) funcién de
configuracion de la tarjeta y 3) funcion de control de inyeccidn y adquisicion las sefiales.

8.4.3 Estructura de datos

Las medidas adquiridas se almacenan en matrices de 16x16 enteros. Las filas corresponden a cada
una de las inyecciones efectuadas y Ias columnas a las salidas de los electrodos de deteccidn de voltaje en los
16 electrodos. De estas matrices, con el procesado conveniente, se generan todos los datos: valores a
retroproyectar para la reconstruccion de la imagen.

La imagen reconstruida es una matriz de 64x64 pixels distribuidos de forma uniforme seglin
coordenadas cartesianas.

996-+:.1567441_{3.41187 {2.31588 {1.80219 11.36489 |1.11829 10.87051 ]0.29618 |0.81935 11.10156_11.40439 11.65607 |2.27216 [3.32068 |6.13693 |
7.06138 19.996~17.22199 14.48635 {3.40751 1244722 [1.99792 11.74701 11.75012 10.34634 |1.41811 ]11.80677 [19931 1241785 }3.00761 ]4.27301
4.2845 17.37764 19.996%:-18.05198 4.57706 |2.97661 12,2679 11.87113 }1.92861 §1.36492 10.72193 ]133687 [1.5775 11.91471 12.30933 13.02942
297556 [4.5035 |7.98448 19996+ '17.38243 14.10498 [2.84556_ 12.17071 [2.08812 [1.57615 11.1951%1 10.8199 [1.16159 |1.54054 |1.83329 [2.26823
260151 |3.54686 [4.76123 |7.60256_[9.996'+%:17.45366 {4.53393 [3.23993 |2.8616 1218645 |1.83024 ]1.52951 10.34462 11.49676_[1.83507 |2.15696 |
11.90647 12.54031 13.16888 [4.29083 1756618 [9.996-17.68951 14.30042 }3.16099 |2.30752 [1.84912 11.62848 1.20088 10.71383 |1.26139 {1.60001
1.57595 12.06022 1241979 |2.95363 ]4.58807 |7.74065 |9.9967%%|7.75043 14.29585 |2.94546 [2.21344 11.87615 1149397 {1.22475 ]0.85916 }1.25762
131733 _]1.83637 $2.06303 [22889 3.27432 14.33424 17.77028 19.996:%:16.89758 14.27626 12.98571 12.36207 11.85208 [1.59971 11.29423 10.88049
0.31532 11.80926 {2.05691 [2.12673 {2.77406 |3.05224 14.1174 165541 99671804554 |4.82283 |3.47948 [2.63667 {2.22756 |1.89694 |1.54709
1.20849 10.29287 11.3346 _|1.45231 11.9557 _12.07429 ]2.66619 13.85057 }7.62591 5016.91836 14.00764 12.6939 21021 11.72925 }1.49437
1.60216_11.49689 10.80911 |1.21899 |1.80163 |1.82456 [2.21625 [2.93275 1497567 |7.56188 19.936-

9.996°5:18.04591 [4.44287 1299791 |2.24895 11.86035
1.87578 11.77263 11.41882 10.75124 11.51112 J1.55028 [1.81149 12.23032 13.4835 14.27379 {7.86963 75718.14024 1449632 12.97452_|2.26604
2.11531 11.87377 {1.61139 [1.13878 10.35076 §1.11077 {1.38032 j1.67752 [2.49614 |2.71695 |4.06657 {7.50484 19.9967%#17.30062 [4.03583 |2.75262
207034 [2.42074 12.02533 [1.56507 |1.48692 {0.63587 [1.18543 [1.51653 [2.23955 |2.24603 1293278 145204 [8.01054 [9.006% %17 7751 1435039 |
441142 [312683 245445 [1.87322 [1.79924 11.24431 083053 [1.23587 |1.96737 j1.884 _ [2.23838 [3.07678 |4.48147 [8.08204 |99967%
7.97327 1440027 1312936 |2.26928_|2.04418 1150255 |1.17575 |0.76082 164755 1157961 [1.78567 1227921 1292343 14.40099 |7.6980

g

Tabla 8.1 Datos adquiridos de voltaje que forma una matriz de 16X16.
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8.4.4 Normalizacion de datos

El valor resultante que se normaliza es el logaritmo decimal de la relacién entre la medida y la

referencia, multiplicada por un factor de 10,000 para poder conservar la resolucion, normalizando asi sélo a
una parte entera, es degcir:

Ao =10000*log\Vmed / Vref (121)

El minimo valor de Ao que se normaliza depende del margen de amplificacién y del sistema de

rectificacion de seiial.
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Figura 8.5 Datos resultantes después de la normalizacion.

8.4.5 Obtencion de matriz resultante

£l método de reconstruccion esta basado en el que utilizaron Barber y Brown (1987)" por lo cual es un

método que requiere para la reconstruccion una referencia y una medida. Para cada valor de la matriz se
calcula el logaritmo decimal de la referencia dividido por fa medida. En este célculo no es necesario restar los
offsets ni considerar las ganancias por ser una medida por comparacion.

La reconstruccion de imagenes se realiza por el método de retroproyeccion uniforme (existe una

version ponderada desarrollada por Dévila (1989)"® basada en Barber y Seagar (1987)" y Santosa y Vogelius
(1988)". Los objetivos iniciales fueron conseguir la méxima velocidad de reconstruccion sin ocupar excesiva
memoria. Para ello lo mds importante es conocer las zonas equipotenciales para cada inyeccion diferente.
Esto significa que para 16 derivaciones son necesarios 64x64 elementos. Se puede conseguir una reduccion

132



TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIA ELECTRICA

importante del nimero de datos si se utilizan cambios de coordenadas para pasar de unas inyecciones a otras.
De esta forma se pueden reducir los datos solo a dos matrices de 64x64 sin que ello conlieve un incremento
exagerado del tiempo de reconstruccién. De esta forma el algoritmo de reconstruccion queda muy simplificado,
tal como se puede ver en la Tabla 8.1.

void back_p_all(void)

{
register int j,i,co_j,co i
register int *p = &p-cond{0]{0];
for j=0;j < D_MAX;j++)

{
a_j=(-32) * (j-32);
co j=D MAX-j-1;
for (i=0;i<D_MAX; i+ +)
{
co-i == D - MAX-1-i;
if (i-32)*(i-32) < = sqrrad - a_j)
{
*p=cond[0][ zonas[j]Li{0]] +
cond[1][ zonas([jlLi}[1]] +
cond[2]{ zonas(jIfi}[1]] -+
cond[31[ zonas[ji[i]{0]] +
cond[4] zonas(co_ilfj}[0T} +
cond[51{zonas[co_il{j[1]] +
cond(6][ zonas(jilco_il[1] +
cond(71{zonas][j){co_i}[0];
if (conf.strat{0] ==

*p="*p + cond[8][zonas[co-jllco_il[01] +
cond[91[ zonas[co-jlfco_il[1]] +
cond[10][zonas[co-illco jI{11] +
cond[11]{zonas{co-il[co_jl{01] +
cond[lZ][zonas[ Jlco jll0]] +

cond[13]{zonaslillco_jI[1]] +

cond[14](zonas[co-jI[il[1]] +

cond[15](zonas[co jIil{0}] +

*p/=16; }else *p/=8§;

}

}
}
}

Tabla 8.2 Algoritmo de retroproyeccion en lenguaje C basado en el conocimiento previo de zonas equipotenciales (matriz
zonas) y simetrias (en la matriz cond hay los valores a retropisyectar).
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8.5 PRUEBAS EN MODELOS

En este trabajo se incluye el desarrollo de tres modelos que simulan las propiedades eléctricas de
tejidos sanos y cancerosos, utilizando circuitos RC (Murari Kejariwal, 1993)"°,

El modelo de tejido construido se muestra en la figura 8.6. Cada una de las ramas que componen el
modelo de tejido, esta formado por un elemento resistivo y un elemento capacitivo conectados en forma
paralela, tal como se muestra en 1a figura.

ACERCAMIENTO DE UN"ELEMENTO"
DEL TEJIDO NORMAL DE MAMA

Figura 8.6 Modelo de prueba.

8.5.1 Medio homogéneo

Se construyd un modelo totaimente homogéneo, como el que se muestra en la figura 8.7. Este modelo
consta de 256 elementos triangulares, los cuales tienen los mismos valores RC en toda el drea del modelo.
Cada uno de estos elementos triangulares forman el 0.39% del drea total del modelo.
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Figura 8.7 Modslo con elementos totalmente homogéneos.

A continuacién se presenta la tabla de datos adquiridos (voltajes) en la periferia de este modelo.

X7 T Y .00875_1289703 1247801 [1.06493 174187 [1.40153 10.33113 1145548 J1.77009 [2.07569 1228693 {285703 [3.85293 16.649%
5112 11667203 [395775 1302863 12.24940 11.94317 ]1.67266 |1.43179 )0.29754 144295 .15%%" 1.94575 127685 1278603 [3.91577
13.85834 16 4445 +1:16.63452 1418815 1278041 12.24279 1160349 1172216 1141273 10.30038 11.49108 [1.70269 [1.97645 [2.26916 [2.841
279685 (361113 16621 ~16.01414 1364489 T2 7473 1217493 11.93051 [1.6978 1142077 0.30748 [1.37379 {1.72601 1195836 1220627
[2.25765_12.73576 1401058 J6. 21636978 1376455 266876 1220518 11.90631 |170269 1144934 10.0246  11.30781 [1.71501 [1,98046
91163 1222548 1205335 1306674 1602 2463103 1372113 127288 1221438 110423 11.77307 11.36023 1027166 [1,41865 1176168 |
17773 11, 243248 1287617 14,1893 1646747 7 73 1381947 [2.77275 [2.27998 12.0465 1171162 }1.44771 10.33913 [1.50932 |
146858 1170977 1211429 12 31847 5.01%, 184054 16,4040 164316 1385403 [269628 12.365 1195044 ]1.75506 11.47624 I0.
[0.30656 [140151 1187724 1190466 1244443 1276599 381678 §6.30555 19998 - 1648078 [3.92780 12.99561 |2.27522 {1.89508 [177561 [1.49999
145489 1026044 1156733 11.74976 1210753 12.22353 1274 376873 1637 958 16,5454 [4.0188 _12.81411 |2.20025 [1.9548_{178954
17353 _11.37976_J0. 42189 11.83963 ]1.90128 [2.20128 |2, [3.79823 |6.40827 e Y [286813_12.62116 |2.26057 [2.00101
11.95506 116702 1152525 10.2 50178 11, 189601 1216017 273757 1381401 1643352 |9986° 16.40575 {3 279826 _12.
1223333 1187655 |1.81237 [1.37122 [0.28101 }1.33160 1165377 1184873 [2.20484 1273750 [3.84407 1655443 co16.45213 1383329 1279073
1278281 1221092 1208257 11.72818 1152265 ]0. [1.39793_{16 94248 1224673 1281749 1399976 16.5 - 16.40217_]3.85537
380533 127289 1238831 1197044 1185787 . 030201 1138106 1173361 11.06295 1230171 304687 16, 121635081 |
(64973536674 296945 (231612 J2.1 J228 1123381 o717 {144928 [1.74621 12.00338 12.36635 ]2 3 6.34072 18985 .

Tabia 8.2 Valores adquiridos (voltajes) del modelo de prueba homogéneo.

8.5.2 Medio heterogéneo (1)

En la construccidn de este modelo se introdujeron cambios en los valores RC en tres Areas distintas,

como se puede apreciar en |a figura 8.8. El 4rea que representa una de estas tres partes es del 2.34 % del 4rea
total del modelo.
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Figura 8.8 Modelo heterogéneo (1), con 3 4reas de igual tamafio , pero de distinto valor RC en comparacién con los
valores del modelo homogéneo

En la siguiente tabla se muestran los valores de voltaje adquiridos de este modelo, como se
puede ver claramente los cambios en ios valores que existen con respecto al modelo homogéneo; estas
diferencias de valores, son debidos a los pequeiios cambios de impedancia introducidos en el rea del modelo.

. 0.20618_[0.81935 ]1.10156_]1.40430 |1.65607 [2.27216 ]3.32068 16,1360 |

75012 {0,34634 {14181 [1.00677_[1.0931 (241785 1300761 [4.27

37704 92861 {1.36492 [0.72193_[1.33667 [1.5775 _11.01471_|2.30933 |3.02

. 08812 1157615 |1.19511 ]0.8199 [1.16150 {15405 1183329 1226823

) 128616 1216645 [1.83024 152951 [0.54462_|1.49676_|1.83507 2,156

) 316888 16009 12.30762 11.64912 11,62848  [1.20088 071383 |1.26139 11.6000

2 . 420685 1204546 1221344187615 |140307 1122475 {0.85816_|1,257
131733_11.83637 1206303 |2 80758 1427626 [2.98571 [2.36207_1.85208 |1.59971 11.20423 1088049
D.31532_11.60026_]2.05691 [21279 5541 71804554 _]4.62083 347948 263667 1222756 |1.89694 11.54709 |

29287 11346 14523 266610 1385057 17.62991 9.986 - 1691835 |4.00764 26939 |2.1021 _|1.72925 11,4947
1.60216 [1.49689_[0.60911 [1,21899 |3 21625 [203275 (497567 |7.56188[9.996 - {8.04501_[4.44287 [299791 (2.04895 11.66035
187578 |1.77263 1141882 10.75124 81149 1223037 (34835 _[4.27379 17,6693 19996~ [5.14024 [4.496% 1297457 {2.26804
241531 (187377 [161139 113878 . 38032 [1.67752 |249614 [2.71605 [4.06657 |7.50484 {9896 1739062 14.03503 |2.75262
2570341242074 1202533 |1.58507 |1 IX 18543 |151663 12.23055 1274693 [293278 |4.5204 |8.01054 417751 1435039
441142 1312683 (245445 [1.87327 1179924 [1.04431 {0.63053 |1,23567 |1.96737 [1.884 _[2.03838 [307676 [4,48147 [8.08204 (D936 _17.6458
707327 1440027_13,12036_(2.26928 1204418 {1.50265 {1.17675 {0.76082 164755 157061 |178567 |2.27921 1292343 {44009 76

Tabla 8.3 Valores adquiridos (voltajes) del modelo de prueba heterogéneo (1).

8.5.3 Medio heterogéneo (2)

En la verificacién de inyeccién y adquisicién datos eléctricos, decidimos construir otro modelo, pero
ahora con 3 éreas de distintos tamaios: una con tan sélo un elemento triangular (0.39%), otra del tamaiio de 6
elementos triangulares (2.34%) y una tiltima con 22 elementos triangulares cubriendo una porcién mayor de
4rea (8.59%), como se puede apreciar en la figura 8.9.
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Figura 8.9 Modelo heterogéneo (2) con 3 areas de distinto tamafio.

En seguida se muestra la tabla de datos adquiridos (voltajes) de este modelo.

coinoeg B PDRESTR

9. 126706 11,5891 11.0037 [0.7786 10.5293

04383

0.2985

0.0756

0.2933

0.4007

0.5942

0.6521

0.993

1.5707

2.9363

34303 9. 35243 12141 11556 [1.0903

0.8891

0.7475

0.7666

0.0827

0.5642

0.8182

0.8456

1.0927

1.4447

2.0533

1.1652

0.9385,

0.9884

0.6863

0.1617

0.689

0.7602

0.9756

1.2406

1.6162

22775 140157 [9.9% (4398 124083 [1.5425
(15637 [24411 [4.3742 [9.606 140079 |2.1024

1.496

11136

1.0864

0.8133

0.5567

0.2197

0.5386

0.7773

0.9847

1.2082

1.2139 11.6638 [2.3063_|3.738 19.996 {3.6216

2.1551

15013

1.3272

1.0106

0.7644

0.6689

0.0436

0.6429

0.8597

1.0068

41569 12.2846

£, 000
0.8134 [1.0564 11.2076 |1.5692 {24355 {4.2376

c-
10,0922 11.3187_{1.6995 [2.2096 [4.0612 {9996
£

2.2846

1.6607

1.2135

0.8812

0.8461

0.5487

0.1462

0.6577

0.8323

42521

1.5866

1.0722

0.9859

0.7064

0.5878

0.2587

0.6455

0.6756_[0.9362 11.1062_|1.1884_|1.7045 [2.317

9.99%
4.2501

99% 13

2.3585

1.4743

1.2623

0.9078

0.7996

0.6811

0.2648

0.0846_{0.7717 {0.9439 109271 112193 [1.3697

1.92

3.1286

39894

21225

1.643

1.1485

0.9768

0.8683

0.6837

0.5112_10.0527 0.5929 [0.5948 10.8217 10.8914

1.20713

1.7891

0.996

31118

1.9217

834

0.918

0.7845

0.6588

0.8179 07307 10.2392 10.5827 10.8794 10.8998

1.1243

1.6127

41864

0066

4.4007

1.5611

1.1937

0.9695

0.9792 10.8853 10.7533 [0.1532 10.7377 10.7644

0.9209

1.1457

2.3558

4.0134

9.6808

1.
2.3336
4.4766

2428

1.6226

1.2063

0.1808 {0.8301 10.7438 [0.4537 10.0718 {0.4299

0.5813

0.7103

1.2642

1.7743

36734

9996

3.563

1.9594

1.3095

1.3817 ]1.2486 [1.0749 107811 107272 {0.1174

0.581

1.1821

1.4345

2.4574

4.3487

8.996

4.291

2.3456

42818 j2.3704 ]1686 [1.1748 ]1.0317 {0.7399

23147 116554 11.3189 109535 108963 10.5058

0.2188

0.9869

1.0877

16724

24035

4458

905 14.3242

0.5797

0.813

0.8668

1.2192

15162

2.3786

4.3019

9.99%

Tabla 8.4 Valores adquiridos (voltajes) del modelo de prueba heterogéneo (2).

8.5.4 Procesamiento de datos con Khoros

Cantata es un lenguaje visual de flujo de datos expresado graficamente, el cual provee un ambiente de
programacion visual dentro dei sistema Khoros. El flujo de datos es una aproximacion visible de manera natural
en la cual el programa visual es descrito gréﬁcamente donde cada nodo representa un camino por el cual

fluyen los datos.

Cada uno de los programas de procesamiento de datos y visualizacién contenidos en Khoros pueden
ser representados en un lenguaje visual en forma iconos. El presente tutorial permitird familiarizarse con el
lenguaje visual y el uso de varios operadores mediante la creacion y ejecucion de un sencillo espacio de trabajo

(workspace).
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1. Se gjecuta el comando para invocar al lenguaje visual
% cantata

Aparecerd una ventana con una drea de pizarrdn, menus y botones, como se muestra a continuacion:

Figura 8.10 Workspace de Khoros.

2. Se crea un programa visual que realice el despliegue de una imagen

Para crear un programa visual, el usuario selecciona los programas deseados y las estructuras de
control necesarias, colocando los correspondientes iconos en el espacio de trabajo .
Se selecciona un icono de entrada de datos oprimiendo en la opcion Glyphs de la barra principal.

Figura 8.11 Barra de comandos.

a) Sin soltar el botdn del mouse se elige Input/Qutput- Data Files- User Defined. Soltando ahora el
boton, el icono aparecera en el workspace.

Figura 8.12 lcono de entrada de datos.
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b) D2 la misma manera se selecciona el icono para visualizar datos
Glyphs-Visualization-Plot No Interactive Image-Display Imags

¢) Se conectan estos operadores, oprimiendo el cuadro verde del primer icono y el amarillo del
segundo. Ef resuttado (los iconos conectados) s conocido como programa visual.

Figura 8.13 Programa visual.

d) Para manipular la conexién, se oprime el botén del mouse sobre la linea de conexién. La cual se
puede borrar y restablecer.

8) Si se desean modificar los pardmetros y opciones de los iconos, se oprime el tridngulo superior
izquierdo que abre el panei del operador.

f) Para ejecutar el lenguaje visual, se oprime el primer botdn de la barra de comandos (una figura
humana corriendo), o eligiendo Run del menii Workspace de la barra principal.

Figura 8.14 Barra de comandos
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Se desplegars una imagen.

Cawtate: Vit es) Araprasming Languigs te2 (AR RHDRGD Sstam

Figura 8.15 Visualizacién de imagen

Para salir de ella se oprime el botdn Close.

4. Modificacién de las caracteristicas de presentacion del espacio de trabajo.

a) Se oprime el menil Options y se elige el que sea requerido en el espacio de trabajo denominado
Preferences.

- CAmVSI By |

e “ viorepace I

LCho 19 Consol

£cho To boih Coneole wd Log
s-laamywuomr - D mamw-c@w—. ‘ wjeveunnd
sqt'ﬁmu: um e D M“&M’wm o v“

Figura 8.16 Manejo del comando de preferencias en el espacio de trabajo.
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b) En la modificacién de las caracterfsticas de fa malla del espacio de trabajo
Se oprime el botén Canvas Grid. Esta subforma permitird que Ja presencia de malla sea
visible.
Establecemos el tamafio de la malla en 10.
Elegimos el color gue deseamos para las lineas de la malla
Y finalmente oprimiendo el boton Apply Changes para visualizar las elecciones.

¢) Se puede configurar el manejo y presentacion de los iconos
Eligiendo el botén Glyphs
Luego el tipo de conexién que deseamos entre iconos a Direct Line

d) Para variar las opciones del espacio de trabajo
Se elige la opci6n en la cual el resultado de la ejecucién del programa aparezca en la parte
inferior del espacio de trabajo y en la ventana desde donde se ejecutd cantata.
Podemos elegir los colores que deseamos para el fondo del espacio de trabajo.

e) Para configurar Ia barra de comandos
Se pueden elegir 5 botones que apareceran en la barra de comandos def espacio de trabajo.

5. Comentando el espacio de trabajo

aj Busque la rutina que pone un icono de comentario dentro del espacio de trabajo.

b) Escriba en el area para tal fin unas lineas de comentarios acerca del trabajo realizado.

¢) Cambie el nombre del icono, oprimiendo el botén dentro del nombre del icono bajo este. Aparecera
una ventana en donde se debe ingresar el nuevo nombre.5. Salve el espacio de trabajo.

Los espacios de trabajo pueden ser ejecutados, salvados y llamados para ser usados otra vez o ser
modificados posteriormente.

En el botdn File de la barra principal elija Save, dé un nombre (se recomienda incluir 1a extension .wk
para indicar que se trata de un espacio de trabajo ) y oprima el boton OK

Otra manera es mediante la barra de comandos, el cuadro que tiene el dibujo de un folder con una
ifnea hacia afuera.

6. Para salir de Cantata
Seleccionamos Exit en el meni File y confirmamos

Para mayor informacién acerca de Khoros, puede consultar el apéndice D.
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8.5.5 Imagenes resuitantes de los modelos

A continuacion se presentan las imagenes resultantes de los tres modelos de prueba, con diferentes
mapas de colores con los que se pudieron visualizar los resultados. Estos mapas de colores cuentan con un
rango de 256 tonalidades (8 bits).

A) Modelo homogéneo

En la figura 8.17 se muestran las diferentes im4genes reconstruidas del modelo homogéneo, pero con
distintos mapas de colores con los que cuenta el programa de Khoros.

Puede notarse claramente que su drea es bastante homogéneo, principalmente de la imagen en escala
de grises.

Figura 8.17 Imagenes reconstruidas con diferentes mapas de colores del modelo homogéneo a) Escala de grises, b)
Distancia RGB, ¢) Diagrama con filtro azul (norma de la comision Internacional de lluminacién, CIE), d)
Espectro del ROYGBIV, e) Método inconexo(disjunto) y f) Pseudo saturacion (SA) con filtro azul.

B) Mods!o heterogéneo (1)

En la figura 8.18 se muestra la reconstruccion del medelo heterogéneo (1), en el cual se introdujeron
tres 4reas de igual tamafio, pero distinto valor de impedancia con respecto al area homogénea.
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0)
Figera 8.18 Imagenes reconstruidas con diferentes mapas de colores del modelo heterogéneo (1) a) Arcoiris, b)

ROYGBIV, ¢) Escala de grises (inverso), d) Escala de grises (complex), @) Distancia RGB y ) Pseudo
saturacion (SA).

C) Modelo heterogéneo (2)

Como se muestra en la figura 8.19, en las imagenes reconstruidas del modelo heterogéneo (2), se
puede visualizar las tres areas de distinta impedancia con respecto al 4rea homogéneo y de distinto tamaiio.
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Figura 8.12 Imagenes reconstruidas con diferentes mapas de colores del modelo heterogéneo (2) a) Escala de grises
(inverso), b) Diagrama con filtro azul (norma de la comisién Internacional de lluminacidn, CIE), ¢) Arcoiris,
d) Pseudo saturacion (SA), 8) Pseudo saturacién (SA) con intercambio (swap) rojo/verde y f) HLS Spiral con
fittro rojo.

8.6 EVALUACION DE EQUIPO

8.6.1 Ruido

El ruido se ha comprobado realizando miltiples adquisiciones sobre una maqueta y, posteriormente,
con un programa (EXCEL) se han calculado las medias y las varianzas para cada una de las medidas. Para las
estimaciones de estos datos se han utilizado las siguientes férmulas:

k
2%
{=]
k

H= (122)
k 2
3
o =TT (123)
donde
k Nimero de medidas
X La medicion
u Media estandar
o’ Varianza
A) Modelo Homegéneo

De este modelo se realizaron 5 pruebas de adquisicién, con las cuales se calcularon [a media esténdar
y la varianza.
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Tabla 8.5 Datos de adquisicion de voltaje de 5 pruebas realizadas para el modelo homogéneo.

Media estandar . (5 adquisiciones)
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Tabla 8.6 Célculo de media estandar de las 5 adquisiciones de datos del modelo homogéneo.

Varianza o’ (5 adquisiciones)
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Tabla 8.7 Calculo de la varianza de las 5 pruebas realizadas del modelo homogéneo.

B) Modelo heterogéneo (1)

Al igual que en el modelo anterior se realizaron 5 pruebas de adquisicion de datos, con las cuales se
calcularon la media estandar y la varianza.
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1.35418

1.10845

0.864

0.2871

081113

1.09687

1.39899

1.64293

2.25957

3.30763

6.10535

7.18518

447629

339538

2.43876

1.99565

1.74949

174393

0.32956

1.41897

1.80497

1.98623

241151

3.00422

4.26345

429789

7.3947

9996

807366

4.59058

298651

227412

1.87785

1.93556

1.36727

0.70104

1.34348

1.58264

192527

232188

3.04271

298494

45121

80014

9996

740072

411835

2.85461

2.18183

2.09724

1.58167

1.2045

0.80448

1.16648

1.54704

1.84304

2.27742

2.60371

3.54393

475315

75937

9.996

7.44759

452855

3.24068

2.86292

2.18728

1.83772

1.53073

0.32067

1.49152

1.83543

2.1564

191573

2.54795

3.17541

429925

757039

9.996

7.70419

4.31189

3.16917

2.31151

185817

1.63066

1.19891

069181

1.26213

1.60436

1.58358

2.06698

242385

2.96731

459368

77522

9.996

7.77645

4 30355

2.94696

222064

1.87643

1.49163

122074

084271

1.26053

1.31958

1.83994

206779

230131

3.27656

434008

7.78195

9.996

6.90564

428171

2.98765

2.35964

1.85297

159953

12928

0.86637

0.3127

1.81065

2.05546

213052

2.76912

304617

411215

6.54514

9,996

802383

4.81558

346829

262619

2.21962

1.89188

1.54311

12134

0.29226

133499

1.45524

1.95314

206972

266363

3.84485

761174

AL

6.90728

399824

2.6872

20956

1.72417

1.49228

1.61184

150325

079942

1.22314

1.80563

1.82838

2.21754

2.93923

498296

157183

9.996

8.05236

4.4492

3.00184

2.25015

1.86341

1.88568

17795

1.42371

074842

151603

1.55394

1.8196

2.24168

3.48794

4.27826

7.884

9,996

8.14737

4.50333

2.9736

2.26847

211921

1.87713

1.60975

113671

0.34627

1.11065

1.38267

1.68206

2.49397

2.71418

406646

7.49772

9.996

7.38629

4.02841

2.74861

2.97884

2.42837

2.02958

157525

1.49186

062863

1.18897

1.52159

224169

2.24936

2.93609

452192

8.0157

9996

7.77707

4.36081

441783

3.13141

245971

188181

1.80391

1.24519

0.82845

1.24247

1.96864

1.88508

2.24263

3.07802

4 48456

809135

9.99

7.85117

7.98132

4.40928

313437

227703

2.05373

1.50822

1.1829

0.75864

1.64943

1.58071

1.79013

2.2817

2.92524

441136

770346

9.996

4)

9.996

562788

3.38889

2.29846

1.88382

1.35006

1.11208

0.86283

0.28268

0.80879

1.09284

1.39349

1.64146

2.26185

330327

6.10366

70412

9.996

7.19941

448173

339414

243608

1.99987

174986

174958

032735

1.41738

180328

198553

241417

300179

4.26431

429956

739748

.998

807615

459015

29841

2.21572

1.87863

193215

1.36524

069977

1.34421

1.58091

192652

2.31892

3.04312

29862

45144

800414

8.996

7.40235

411622

285632

2.17926

209382

1.5805

1.20369

0.80349

1.16463

1.54852

18392

227747

260297

3.54382

475891

76013

9996

744427

4.£3253

3.23935

286023

218607

1.83492

1.52866

0.31826

1.49219

1.82354

215628

1.91437

2.54764

317707

430322

157132

9.996

7.70455

4.30945

3.16791

230995

185592

1.62692

1.19608

069211

1.25799

1.603

1.58321

2.06578

2.42511

296685

4.59309

7.7509

9.996

7.76937

4.30192

2.94668

2.21741

1.87318

1.45081

122243

0.83948

125686

132039

183919

206867

23007

32761

4 33704

1.78163

9.996

690225

427896

2,98669

2.35901

1.84977

159944

129138

0.86687

0.31025

1.8047

20565

212716

276519

3.04388

4.10454

653181

9.996

8.02238

4 80541

346345

262512

221988

188895

1.54181

1.2083

0.28792

1.33504

145012

1.64967

206733

2.65759

3.83861

7.60819

9.996

689804

399418

2.68471

2 09466

172187

1.49015

160734

1.49862

079594

121305

1.80386

182572

221167

293307

4.98063

7.56927

9996

8 04681

4 44505

300011

224952

1.86322

187915

17747

1.42264

073839

151323

155111

181158

223159

348548

4 27665

787672

9.996

8.14443

4 50084

2.97254

226707

211277

18719

160849

113273

034184

11081

137619

16746

2.49035

271083

405811

7.49037

9,996

73795

402232

274388

297263

242367

20287

156954

148848

06247

118869

15204

224036

224872

29355

452223

8.01257

99

777395

435777

441761

312865

245774

187762

1.80075

124221

0.82213

123636

196474

1 88208

223762

307419

447827

8 68605

9.996

784687

7.97833

440351

313148

227446

2.04541

150198

117996

075199

164633

157912

178477

2.27533

292229

440289

76968

9996 |

148



PROCESAMIENTO DE SENALES ¥ RECONSTRUCCION DE IMAGENES

9)

19996 |
102905

338105

2.28698

1.87664

1.3462

1.09921

0.85339

0.28039

0.8062

1.0885

1.38952

1.63805

2.25531

3,20697_|

1
3.9

7 19867

146813

3.38747

243132

1.98671

A WATE

173684

0.32857

1.40895

1.79741

1.98199 |

4.20103

7.36683

9906

18.06358

4.58562

298179

2.26679

1.87003

1.9305

136494 10.68956 |

297802

4.50765

799911

1259627

353413

4.74758

1.57735

411128

284556

217106

208919

1.67854

1.19563

193894

1.57963

12,40019 |
1.92315

2

6.09409
99403 1425493

2.31809

0.79401

1.16178

1.64601

183872

0!

3.03913
2.27604

191126

254376

307400

4.29561

1.58027

20628

242123

296176

4.58825

451432

3.22818

2.85254

2.1828

1.82708

1.52147

0.31319

1.48017

1.83132

215204

142788
724187

9596 17,6979
0695 -1

430297

3.16262

2.30687

1.848%

162296

119328

068647

1.25816

1.60068

131712

1.83854

206598

2.20343

3.21616

433716

7.71265

17.76689

9

420637

294253

221154

1.86976

1.48027

1.21922

0.83704

1,25524

427650

2.98039

2.35538

1.85064

1.5993t

1.29115

0.86267

0.30843

1.80417

205319

212531

2.76469

304224

4.10278

1.20622

0.28712

1.33186

1.44856

1.94802

2.06619

266339

3.8333

6.52697_J9.09 =

1180177

480063

3.46061

262377

2.21787

1.8671

1.63758

7.6021

Q.M

6.88527

398759

2.68031

209144

172102

1.48605

1.60602

1.49882

079373

1.21805

1.80321

1.87856

177451

141951

0.73316

1.61167

1.82603

221011

2.92038

4.97641

75623 199%

2:18.0400

4.44117

2.99641

2.24692

1.85792

1.56145

1.80502

2.22822

3.48225

42727

1.86293

211003

1.87167

1.6049

1.12839

0.3418

1.10852

1.37007

1.67214

24882

297042

242296

202645

1.56153

14871

0.62345

117872

1.51622

2.23615

2709156

4.04819

2.244%6

2.92172

4,51243

81392
7.48086 9,

8,00503

[4.49555

2.97074

2.26396 |

736944

4.01947

274077

247,768

Ja.35408

4.40785

3.12349

245409

1.86337

1.79583

1.24125

0.81285

123147

1.96168

7.96647

430754

3.12696

226179

203997

15012

117355

0.75231

1167998,

2.23029

1.64283

157583

1,73009

3.06799_14.47538

2,21262

807622

BYTTY

2.21769 )

14.30744

768997

Tabla 8.8 Datos de adquisicién de voltaje de 5 pruebas realizadas para sl modelo heterogéneo (1).

Media estandar . (5 adquisiciones)

5634336

3.392148

7299772

1.886554

1.3563478

1.109608

0.862902

0.286504

0.812082

1.095128

1.39722

1.6456

2.262558

3.308056

6.11074

19996
71.043044

7.201944

4.478462

3.305944

2438274

1994844

1.746738

1.743028

0.332344

1.416416

1.803516

1.987704

2.413442

3.0025

4.264384

4.29378

7.38947

1806731 _

4.585936

298232

227125

1.875222

1.93168

1.366078

0.703236

1.341214

1.580964

1.922612

231724

3.038976

2.981078
2601932

4.509388
3543244

799824 |9.

4.756448

7.596238

1.912808

2.545954

3174714

4.300172

£17.394444
19,996 -

4112802

2.850698

2.177166

2.09221

1.579726

1.200994 }

0.805924

1.164658

1.545538

1.838668

2.27534

47.44415

4.529614

3.239316

7.566686

9,006 ¢

1.70158

4.30856

2.859544

2186112

1.833992

1.528682

0.324606

1.492084

1.834088

2.156238

3.165528

2.30902

1.85416

1.628636

1.197324

0.695634

1.58129

2.06421

2423012

2963622

4.5905

1.7466,

99%.

1.769504

1.316022

1.838672

206673

2.20743

3.275682

4337202

12719

g

0311794

1.806048

1.20894
1.606424

0.289586

205588

2128168

2768014

3046044

4.110214

6.541274

4.299378

2.946142

2.216134

1.874048

1.490974

1.221276

1.259962

1.602678

0.844726

1.25804

6901802

4.278478

2985456

0908

2.350586

1.851046

1.500282

1.292406

(.869778

3468644

262784

2221336

1.801866

1.643262

1.334438

1.452274

1.951624

1.493852

1.87948

1.774824

0.799802
1.421406

1.218496

1.803218

2.069496
1.826042

2.660894

384287

7.61372

2.214132

2.934428

4.978986

7.5668

8027452 | 4811302

0.743452

1.512634

1.551632

1.812252

2.234062

3.484956

2.114494

1.87342

1.608898

297277

24236

2.027448

1.13439

0.345368

1.109804

1.377862

1676856

2.4927

4.275896

$4518.046944

3.997854

2686638

2.096058

1.72505

1491904

4.445476

2.99932

9996

8.1441

4.499314

2.249562

1.862426

2.97404

2,268264

2.71333

4.060594

1495242

1.56754

1.488622

0.628638

1.185934

1.518666

2.239862

2.24791

2.93411

4.520299

9.996

4.028076

2.748036

8.012142

4413924

3.127676

2.456502

1.873798

1.800384

1.24401

0.82384

1235996

1.966394

1.883522

2237407

3.07541

44803

7.975928

4.40317

3.130978

2.271386

2.04635

1.504324

1.178452

0.75629

1.647588

1.579598

1.786532

2.27863

2.923196

4.40347

7.698442

Tabla 8.9 Célculo de media estandar de las 5 adquisiciones de datos del modelo heterogéneo (1).

Varianza o (5 adquisiciones)

0. .

0000110246

871137€-05

T12911E05

394779E-05

3 82218E-05

3 00683E-G5

292191E05

2 14667E-05

1 88242E-05

2 65862E-05

4 12048E-05

309877E05

6 I7701E-05

000021018

000011095

- 0 000434651
[ Rk e

0000127319

372371805

4 19355£-05

2 B1039E-05

2 04266E-05

2 05503E-05

191613E-05

5 4955E-05

1.42287E-05

10358E-05

168789E-05

857418E-06

181612E-05

3 36069E-05

2 82758E-05

4 7993BE-05

0

i4:{ 7.64734E05

2.36639€-05

107365€-05

1 19106E-05

1 45543E-05

5 22052E-06

1.7061£-06

0.00011075

7 99818E-06

5.33554E 06

1.71411E-05

1.7638E-05

2 49568E-05

162232805

1.39196E-05

4.99118E-05

[ R

<+ {4 97864E-05

212137605

1.84999E-05

2.77575€-05

107925E-05

4 5501€-06

2.16833E05

6 97159E-05

7 65102E-06

7.27058E-06

1 0029E 05

129491E05

9 43098E-06

2.19253E-05

2.85347E-05

0000105926

e

|7 54997605

6 90907E-05

4.18993£-05

131872€-05

3 17294E-06

225417605

151771€-058

0.000117897

6.47722E06

2.3423E-06

5.7757E-06

1 30235E-05

121535605

104122605

5 13893E-05

3 00243E-05

017

{5 64368E-05

3 99658605

101792605

2 79808E-06

189492605

976742E-06

6.61666€-06

9 23145E-05

2.781426-06

4 22586E-06

86218E-06

5 83392E-06

4 58746E-00

3.03425€05

57952E-06

2 16796E-05

T

“T1382221E05

9 07878E-06

274442606

105125E05

5.97334E-06

JA4T19E-06

4.41202E-06

6§ 98528E-05

3.8514E-06

2 2831E06

143294E-06

4 24B44E-06

2 B6905E-05

6 39776E-07

3 43346E-06

2 85753E-05

[

709922E-06

3.86318E-06

6.79614E-06

5.84618E-06

160762E-06

2 02696E-07

1223306

3.85393E05

5 4361E-06

§ 55942€-06

2 19788E-06

4.85918E-06

1 15619605

1.1537E-05

317457605

893281€-05

[

6.02444E-05

433215E-05

2 09614E-05

1 11975605

127385E-05

1.22056E-05

§ 66492E-05

£ 02518E-06

178542E-06

7 08918E-06

7.14402E-06

7 77198€E-06

2 209326-05

3.80331€-05

8 BOST1E-0S

00125962

4 57891E05

1.94€-05

120365605

1.195E-05

1 32566€-05

102672605

5 59286E 06

27917E-05

104474€-05

2 H55E-06

161166E-06

785122606

1.27946E-05

724042606

1 59568€-05

[

+.4 § 169897E05

1.04867E-05

3.69016E-06

30071E-06

9.85818E-06

109283E-05

6.1941E-06

3 6009E-06

4 47265605

3 46034E-06

1 0478E-06

2 16043E05

263944E05

3 82326E-06

§ 1153E06

S BINED

| 152674605

6 61346E-06

1 20432e 406

1.00938€-05

9 24726E-06

397672E-06

4 B42B6E 06

128625E-05

1 NAIBE-05

151682E-06

1 G5001E-05

1.12143E05

8 75872E-06

B.48668E-06

4 7886E 05

0

15 51877605

4 1358BE-05

2 61295E-05

9 92288E-06

6 62852E-06

2 33334E-06

2 14356E-05

2 1469E-06

2 05893E-05

1 d5636E-05

§ 76954E-06

4.06982E-06

3 04208E-B6

1 34752E.05

2 494B9E-05

176687E-05

0

2 2?339E-05

1 72488E-05

1 45958E-05

6 64694E-06

4 37054E-06

377125E06

7 32478£-06

4 36528E-06

3 83345€-05

1.34649E-05

8 17038E-06

6 26762€-06

1603426-05

173839E-05

132948E-05

203761E-05

(3

2 I5214E05

3 00083E-05

163762€-05

6 7109206

2 93454E-05

2 10427€-05

8.95506£-06

V121EL5

1 24668E-05

87165606

5 08198E-06

1.40B31E-05

177614E-05

104919E-05

2.1308E-05

241272605

Tabla 8.10 Calculo de la varianza de las 5 pruebas realizadas del modelo heterogéneo (1).

C) Modelo Heterogéneoe (2)

De manera similar se llevaron a cabo las 5 pruebas de adquisicion, para poder calcular los errores de
medicién y de instrumentacién.
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D

2)

3)

$.9223

26706

1.5891

1.0037

0.7786

0.5293

0.4333

0.2985

0.0756

0.2933

0.4007

0.5942

0.6521

0.993

1.5707

2.9363

34303

936

35243

2141

1.566

1.0303

0.6891

0.7475

0.7666

0.0827

0.5642

0.8182

0.8456

1.0927

1.4447

20633

22175

40157

0.9%

4398

24083

1.8425

1.1662

0,9385

0.9884

0.6863

01517
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Tabla 8.11 Datos de adquisicion de voltaje de 5 pruebas realizadas para el modelo heterogéneo (2).

Media estandar p (5 adquisiciones)
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Tabla 8.12 Calculo de media estandar de las 5 adquisiciones de datos del modelo heterogéneo (2).

Varianza o (5 adquisiciones)
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364524£-05 {4 3656E-06 | 16544E-06 [84304E-06 |0 35864606 [578E-06 |5 1824E-06 |4 68E-O7 4376E-07  [40344E-06 {2 3464E-06 |3424E-07 |1366dE06 |7 O0G4EOT (276806

6.7784£-06 [B5176E06 [6264E07 [25384E-06 |7816E-07 [0 3236E06 136376606 (4 256E-07 {5526 07 19144E-06 {7 S44E07 T 072E-06 1 lrl2[-08 3 304E 07 13764£-06

103816E-05 |2 8596E-06 | 10504E-06 |4 2904E-06 |6 296E-07 7 1656E06 |0 157625E-05 | 12024E-06 {2 2704E-06 |4 7744E-06 {7 166E-06 1 07976E-05 |1 37016E-05 |3 04256E 05 |8 19744E05

0053182558 {4 06784E-05 |7 2944E06 [53036E-06 |4 5384E-06 |2 40136E-05 |0 000127035 10 B 25424E-05 12 16104E-05 [BI736E-06 |29304E-06 [S3I04E06 7 4216E-06 |7 7016E-06 [B62744E05

0000995094 |6 2796E-05 {5 34784E-05 |7 35136E-05 | 0 000155774 |0 000206686 10 000373226 10 000893858 {0 - -~ 10001433566 |0 000462434 10000277126 |0 00017558 {G 0CG118864 | 8 33496E-05 15 41584E-05

0056482326 |3 8504E-06 |2 15416E-05 |5 84736E-05 |5 B7016E-05 |9 4428E-05 0 000161082 |G 000384606 [0 00135481 |0 0001045962 |0 000399435 | 0 (00167532 | B 6964E-05 | 3 47544E-05 | 1 2816E-C6

008248332 {5 37336E-05 [ 301856505 |4 712606 |6 1944E-06 |4 4984E-06 {7 2136E-06 |2 664BE-05 |6.6028E-05 |[0000224432 |O.-. -~ - 0000265632 {5 77376E-05 [6 0B16E06 |9 332E06 |6 G0904E-05

0 121239566 {0 000132746 {2 89936E-05 | 1 37344E.05 B 492606  [90736E-06 |5452E06 |1 BO1GE-06 [2 1344E-06 |11624E-06 [3142E-05 |0 o0 |2 11256E-05 |2 G024E-06 |2 66456E 05 |0 00055245

0172121942 |3 66984E-05 {4 2936E-06 | 1 7856E-06 | 1525E-06 |7 0456E-06 |104736E-05 |1 76344E-05 |2 S6096E-05 |3 48344E-65 [0 000111126 |G 000483702 |0 0600336026 | 3 566 16E-05 {2 981BAEG5

0005951684 {9 264E.07 {2 344607  }3256E-07 |4 72824E-06 |0 000002712 [5976E-07 |25184E-06 |16984E-06 |16024EL6 10000005216 | 101304E-05 |1 01544E.05 [0 {7 1816E-06 {1 345%E.06

0000958834 [1 4616E-06 | 1504E-07 [V 1654E 06 |2946F-06 |6 7304E-06 |23456E-06 [5692E-06 )4 BI04E-D6 |506%6E-06 |3 8936E-06 |4B8296E-06 [3916E-06 |80984E-06 |0 2 1495E-06

0001602878 {6 2656606 [2536E-L7 | 17176E06 J465D4E-06 |3752E:06 |2 78E-06 30376EL6 | 27624E-06 [28264E-06 |1 4496E-06 [0000002164 |6 0776E-06 |50336E-06 [45744E06 |0

Tabla 8.11 Calculo de la varianza de las 5 pruebas realizadas del modelo heterogéneo (2).
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8.6.2 Relacidn Seiial/Ruido (S/N)

Un término que se utiliza para cuantificar la cantidad de ruido presente en alguna sefial dada es la
relacion senal/ruido. Es la relacion entre la potencia de la sefial y la potencia del ruido:

relacion S/R= potencia de la sefial
potencia dei ruido

La relacidn se expresa cominmente en decibslios como:

relacion S/R= 10 log (potencia de |a seiial)
(potencia del ruido)

Como la potencia es V¥/R, entonces si V. es la sefial de tensidn, la sefial de potencia es VY/Ry si V., es
la tensidn del ruido en los terminales dela misma resistencia, entonces la potencia del ruido es V2,/R. Por lo
tanto:

A% v
relacion S/R =1010g(}7‘j =2010g(—V'—"j (124)

H

Al ser las senales de ruido sefales aleatorias superpuestas a la sefial de medida, tomar un promedio
en c.c. de la seial sobre un periodo de tiempo puede utilizarse para reducir el efecto del ruido y mejorar la
relacion sefial/ruido. La relacion senal/ruido se incrementa en proporcion a la raiz cuadrada del tiempo sobre el
que se promedia. Para sefiales repetitivas. Promediando se puede aumentar la relacién sefial/ruido. se tomaron
muestras para el mismo punto de la forma de onda de la sefial en cierto numero de ciclos y se obtiene el valor
promediado. Para cada muestra, como el ruido es aleatorio, de ruido sera diferente; a veces negativo a veces
positivo. Ei resultado del promediado de las muestras es, por tanto, una reduccion del efecto del ruido y el
incremento de la relacion sefial/ruido para ese punto de la forma de onda.

a) Para el modelo homogéneo tenemos:
Voltaje maximo promedio registrado: 6.920V
Voltaje maximo de ruido registrado: 0.012V

relacién sefal/ruido = 20 log (6.920 V/0.012 V)

=55.21dB
b) Para el modelo heterogéneo (1) tenemos:
Voltaje maximo promedio registrado: 8.085V
Voltaje maximo de ruido registrado: 0.012V

relacién sefal/ruido = 20 log (6.920 V/0.012 V)

= 56.56 dB
c) Para el modelo heterogéneo (2) tenemos:
Voltaje maximo promedio registrado: 4361V
Voltaje méaximo de ruido registrado: 0.012V
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relacién sefal/ruido = 20 log (4.361 V/0.012 V)
= 51.20 dB

8.6.3 Variaciones de frecuencia en modelos de prueba

La variaciones de frecuencia que se presentaron durante las pruebas en los modelos, fue de tan sélo
del £5% sobre la frecuencia de trabajo de 100 Khz. Estas variaciones intrfnsecas son debido a las
especificaciones eléctricas del circuito integrado usado.

8.6.4 Variaciones de corriente de inyeccién en modelos de prueba

Existieron pequefias variaciones durante la inyeccion de corriente  sobre los modelos. Estas
variaciones fueron muy pequefias alrededor del +2% de la inyeccion de corriente inyectada, para los casos del

modelo homogéneo y heterogéneo (1), la maxima corriente aplicada fue de 1 mA y para el caso del modelo
heterogéneo (2) fue de 750 pA.
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APLICACGIONES MEDICAS DE LA TOMOGRAFIA POR IMPEDANCIA ELECTRICA

9.1 TECNICAS DE BIOIMPEDANCIA ELECTRICA

Las primeras imdgenes por impedancia eléctrica comenzaron en la década de los afios 50, cuando
D.C. Barber y B.H. Brown del departamento médico del hospital Royal Hallamshire (Sheffield, U.K.) disefiaron
un sistema prototipo apropiado para uso clinico™®, Este demostrd su efectividad en humanos y rdpidamente
estuvo disponible para su uso por otros grupos de forma comercial,

En reuniones internacionales se ha evaluado todos los aspectos sobre disefios de equipos de
tomografia por impedancia eléctrica (TIE) y el desempefio que este sistema ha tenido. El sistema TIE se ha
considerado como una aportacion a la ingenieria biomédica, debido a esto la Comunidad Europea (CE), ha
publicado los principales resuftados que se han obtenido en algunas aplicaciones, en ediciones especiales:

e Reunidn del 2 al 4 de Julio de 1986, Sheffield, UK: Fisica clinica y mediciones fisiol6gicas; 1987, Volumen 8,
Suplemento A.

e Reunitn del 21 al 23 de Octubre de 1987, Lyon, France: Fisica clinica y mediciones fisioldgicas; 1988,
Volumen 9, Suplemento A.

e Reunion del 14 al 16 de Julio de 1990, Copenhague, Dinamarca: Proceedings del tercer taller de la
Comunidad Europea sobre tomografia por impedancia eléctrica.

o Reunion del 24 al 27 de Julio de 1991, York, UK: Fisica clinica y mediciones fisioldgicas; 1992, Volumen 13,
Suplemento A.

o Reunidn del 23 al 25 de Septiembre de 1993, Barcelona, Espafa: Fisica clinica y mediciones fisiolgicas;
1994, Volumen 15, Suplemento 2A.

e Reunién del 19 al 21 de Septiembre de 1994, Ankara, Turquia: Mediciones fisiologicas; 1995, Volumen 16,
Suplemento 3A.

o Reunion del 26 al 30 de Septiembre de 1995, Heidelberg, Alemania: IX Conferencia Internacional sobre
Bioimpedancia Eléctrica (ICEBI: Mediciones fisioldgicas, 1996, Volumen 17, suplemento 4A.

Los trabajos biomédicos presentados durante estas reuniones fueron comparados con respecto al

sisterna Mark | de Sheffield. La tabla 9.1 lista las aplicaciones de la TIE que podrian beneficiar por sus avances
a la mayoria de los investigadores y que son consideradas esencialmente atiles en el campo de la medicina.

Estos ejemplos podrian ser considerados de utilidad en el desarrollo de las técnicas para crear
imagenes médicas por el método de impedancimetria, basadas en la informacion de la conductividad de un
pixel y a una frecuencia dada.

5%
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Tema Aplicaciones Posibles aplicaciones, monitoreo de:
Gastrointestinal Vaciado gastrico a) Reflujo esofageal
Secrecion de dcido géstrico b} Motilidad gastrica (dispepsia)

¢) Transito faringeo, especialmente
en enfermedades neurolégicas

Térax Ventilacion regional a) Agua en pulmones

b) Veatilacién, especiaimente en neumona,
enfisema y efusién pleural

¢) Ventilacion pulmonar y perfusién como en
la embolia pulmonar

d) Apnea durante el suefio

Hipertermia Hipertermia intersticial
Pelvis Molestias pélvicas Flujo sanguineo pélvico
Neurologfa a) Epilepsia

h) Isquemia cerebral o hemorragia (con
electrodos intercraneales

Tabla 9.1 Aplicaciones en la tomografia por impedancia eléctrica.

A partir de estas reuniones, varios tipos de aplicaciones se han propuesto para el uso de la
impedancia eléctrica en la medicina, asumiendo que la informacién que puede tener un pixel, es:

o Fl valor absoluto (unidades arbitrarias) de conductividad o resistividad a una frecuencia F1 (imagen
gstatica).

e El valor relativo de la conductividad, a una frecuencia F2 (imagen cuasiestatica) con referencia a una

frecuencia F1.

El valor absoluto de la permitividad, a una frecuencia F1 (estatica).

Ei valor relativo de |a permitividad a una frecuencia F2 (cuasiestatica) con referencia a una frecuencia F1.

El tiempo de variacion de la conductividad a una frecuencia F1 (dindmica).

El tiempo de variacion de la permitividad (dindmico) a una frecuencia F1

El valor relativo de la permitividad a una frecuencia F2 con referencia a una conductividad y a una

frecuencia F1.

e EL valor relativo de la permitividad a una frecuencia F2 con referencia a una conductividad y a una
frecuencia F2.

o Lafase a una frecuencia F1.

Toda la informacion dada en un pixel ha sido usada en aplicaciones médicas y algunas de ellas son
son descritas mas adelante.
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9.2 IMAGENES CEREBRALES
9.2.1. Hemorragia intraventricular

La hemorragia intraventricular (HIV) comienza con la ruptura de los vasos capilares debajo de los
ventriculos y con el derrame de la sangre al fluido cerebro-espinal (FCS) en dichos ventriculos. Como la
conductividad de la sangre es menor que la de FCS, la imagen por impedancia eléctrica deber ser cuidadosa
para detectar un ataque de HIV, por ejemplo en un infante o recién nacidos bajos de peso, los cuales estan en
mayor riesgo.

Como ¢l créneo y el cuero cabello actdan como una barrera al paso de la corriente, se reduce la
sensibilidad de la medicidn y se crean distorsiones. Ademds en los recién nacidos, el craneo es movible y las
distorsiones pueden cambiar con respecto al tiempo, dando un continuo monitoreo equivoco. En este tipo de
casos mas estudios son necesarios para refinar los primeros datos de interés publicados por Tarrassenko et
al’, Muphy'® y Murphy et al."" en un bebe que tuvo un derrame dentro del ventriculo derecho en el primer dfa de
nacido.

9.2.2 Flujo sanguineo

Las sefiales asociadas con la perfusion de la sangre en el cerebro, estan acompaiiadas con un
aumento en la conductividad durante el sfstole, como lo muestra McArdie” y McArdle™"* quien obtuvo
imagenes de los cambios de la conductividad en el cerebro de un adulto durante el ciclo cardiaco. Las imagenes
de TIE son reproducibles para el mismo sujeto, pero no asi entre fos 12 adultos de muestra, los cuales acusan
con amplias variaciones. Las imagenes estan distorsionadas por la presencia del craneo, ademas de la gran
dificultad para determinar como la informacion puede ser obtenida por efecto de la barrera que origina la
resistencia eléctrica formada por el craneo.

9.2.3. Funciones cerebrales

Existen variaciones de un 10% en la impedancia del cerebro cuando se presentan alteraciones tales
como isquemia cerebral o epilepsia, las cuales son principalmente debido al aumento de volumen en células.
Tales cambios han sido visualizados durante la relacion del derrame cortical en conejos con el sistema TIE
Mark | de Sheffield"> ',

Boone et al'’ observo los cambios de las imagenes por impedancia de un grupo de neuronas cuando
estas se despolarizan, sus potenciales de accidn y el umbral de despolarizacion durante 12 actividad sinéptica.
Estos resultados aportaron un avance en esta tecnologia aplicada a las neurociencias, pero
desafortunadamente, los primeros prototipos no fueron satisfactorios para las imégenes neurofisioldgicas. Su
tecnologfa y sus aplicaciones en los estudios y funciones cerebrales también comenzaron directamente a
efectuar las localizaciones de las fuentes cerebrales que originan producen los ataques de epilepsia en
pacientes que requieren |a utilizacion de neurocirugias cerebrales' ",
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9.2.4 Respussta evocada por impedancia eléctrica

Durante el afio de 1987, algunos intentos en estas aplicaciones fueron realizados utilizande una
frecuencia de 50 kHz por Holder™ 2 y Holder y Garberd-Medwin®, pero sin logros para registrar respuestas
evocadas. Los experimentos han seguido realizdndose a bajas frecuencias y con geometrfa de 3D, Holder
sugirid que las im4genes por impedancia pueden ser utiles para investigaciones en dafios cerebrales y migraia.
Este grupo de trabajo ha demostrado cambios en la impendancia de un 10% en los estados depresivos® y los
derrames corticales'®, debido al aumento de voldmen de las células cerebrales®. Y finalmente Rao et a”>, tuvo
éxito por primera vez en la produccion de im4genes durante la respuesta evocada a estimulos visuales en
conejos anestesiados, usando electrodos corticales y i sistema TIE de Sheffield Wark | (1 mA a 50 kHz),
demostrando la reproducibilidad de los cambios de conductividad que ocurre en la region cortical donde los
potenciales evocados son de gran amplitud y el origen fisioldgico de ellos.

9.3 IMAGENES PULMONARES

La ciatigrafia es usualmente utilizada en la préactica clinica cuando se requiere informacion sobre la
ventilacién pulmonar o perfusion. TIE parece ofrecer ventajas sobre la técnica convencional, esencialmente por
que es de caracter no invasivo y tiene la posibilidad de monitorear la funcién pulmonar.

La ventaja que proporciona TIE para monitorear los niveles relativos de ventilacion en cada uno de los
pulmones ha sido demostrada en sujetos normales, pero de més utilidad podria ser su validacion, en la
practica clinica.

Los pulmones tienen una relativa conductividad baja, la cual disminuye considerablemente durante la
aspiracion, de esta manera los cambios de conductividad pueden ser representados graficamente durante la
combinacion de los datos obtenidos de la aspiracién y la expiracion.

Pero incluso si los cambios de la impedancia son en su mayor parte debido a los cambios en la
conductividad del pulmdn, los cambios en el volumen de la sangre y la variacidn volumétrica contribuyen a la
representacion de la imagen. Es de considerar que la ventilacién pulmonar produce cambios de conductividad
cerca del 100% entre la aspiracion y la espiracion, ademas de que la perfusion produce pequefios cambios en
la conductividad de un 3%.

A continuacion se mencionan los experimentos que se han llevado a cabo en este campo:

* Medicion volumétrica de la respiracion (Harris et al” %), (consistente dentro del 10% de error
mediante aspirometria)

* Defectos de ventilacion

* Neumonia aguda

* Sujetos con padecimiento de ventilacién mecénica

* Perfusion pulmonar

* Edema pulmonar

* Embolia pulmonar (McArdle et al**)

Sahalos et al?® considera que el cambio en la medicién de la impedancia del valor tedrico pronosticado
es adecuado, con respecto al indice promedio del estado de los pulmones en 60 sujetos, de los cuales 37 tienen
algdn padecimiento pulmonar y los otros 23 no tienen ningin.
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Shi et al®, recientemente diseiio un sistema de alta rapidez por impedancia in vivo del térax, y con
este se realizo ia 3 generacion de sistemas TIE desarrollados en la universidad de Oxford. Este sistema esta
basado en el método de corrientes adaptivas, aplicando corrientes simultdneamente a través de los 32
electrodos, ademas de efectuar la medicion de los voltajes en los mismos electrodos en un rango de frecuencia
de 10 kHz hasta los 100 kHz y tener la capacidad de almacenar 25 cuadros por segundo™ ',

Hahn et al®, realizo experimentos con el objetivo de checar satisfactoriamente el sistema de TIE con
imagenes regionales sobre los cambios de impedancia durante la ventilacion pulmonar bajo condiciones
predefinidas y asi comprobar el sistema TIE con otras técnicas ya establecidas.

8.3.1 Imagenes pulmonares de neonatales

Taktak et al*, propuso en 1995 estudiar los cambios en el volumen del pulmdn Vs ef confort de la
cama de los infantes recién nacidos con severos dolores respiratorios y con alteraciones en la mecénica
pulmonar causada por enfermedad en las membranas de hyline y por neumonia.

Ellos presentaron las imagenes con poca resolucion de los pulmones de bebes prematuros en
diferentes instantes de la respiracion, ademas de que mencionaron un alto error en los valores registrados a
causa del movimiento, del tamafio de estos torax y de las dificultades para colocar los electrodos.

Desafortunadamente y debido a la falta de sefiales de respiracién simultdnea, no hubo una correlacion
de estas imagenes como deberia de ser posible. Recientemente publicaron 3 resultados de bebes prematuros,
mostrando la extrema complexidad que requiere el desempedo para lograr valores confiables en las mediciones
realizadas en los recién nacidos®.

9.3.2 Edema pulmonar

Ad Ler et af®, condujo una serie de experimentos en 6 perros, para cuantificar la capacidad de su
sistema TIE (16 electrodos; I mA a 13 kHz) y para medir el volumen del pulmon y contenido de fluido. Tres
diferentes protocolos fueron usados en cada animal para estimar las variaciones de conductividad debido a la
ventilacion pulmonar, a la instilacion del fluido pulmonar y la reabsorcion de! fluido por los pulmones por
encima del tiempo estimado. Una buena correlacion de los parametros medidos por el sistema TIE y las
técnicas de referencia estandarizadas ya han sido publicadas.

9.3.3 Enfisema pulmonar

Fyiiboglu et al*®, usando el sistema TIE Mark | de Sheffield, visualizé 1a ventilacién pulmonar de un
grupo de 12 pacientes (11 pacientes con enfisema y uno sélo con obstruccién cronica pulmonar [OCP]) y
ademas investigd la relacion entre el proceso de ventilacion y con los cambios de conductividad, con respecto a
la capacidad total pulmonar (TLC) relativa o residual del volumen, los cuales fueron medidos y cuantificados
en imagenes por el método de TIE, demostrando las diferentes zonas de variacion de la conductividad y
comparandolas con los valores obtenidos de las imagenes de los 15 sujetos normales. En resumen, para la
examinacion visual de las imagenes utilizando el equipo de TIE, que fueron probadas con una estadistica
confidencial, y a su vez también probadas con las iméagenes de los pacientes normales, los autores concluyen
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que ¢! equipo de TiE puede ser un Gtil dispositivo visualizador para detectar enfisema en lugar de ser solamente
un equipc de diagnéstico.

9.4 IMAGENES DE CORAZON

Puesto que la conductividad de la sangre es mucho mayor en el corazén que en muchos otros tejidos,
las variaciones en la perfusién de la sangre a través de un érgano podréan visualizarse con imagenes dindmicas.
Pero estos cambios de conductividad difieren conforms & los rganos, Eyiiboglu et al”, tuvo éxite &l identificar
las imagenes por el método de impedancia en diferentes regiones del térax humano, mostrando a los
ventriculos, aorta, pulmones, atria y arterias puimonares. Las mediciones de un cuerpo volumétrico con
adquisicion 3D y con una buena resolucion, se puede observar el flujo sanguineo del corazén en la cavidad
cardiaca.

Eyiiboglu et al®® y Eyiiboglu y Brown® mostraron diferentes contribuciones de la relacién cardiaca y las
variaciones de impedancia del torax, las cuales pueden ser separadas utilizando el registro del ECG, ademds de
permitir la visualizacion del movimiento del flujo sanguineo desde el ventriculo a los pulmones y al sistema

vascular; y nuevamente de regreso al corazon.

9.5 TROMBOSIS VENOSA PROFUNDA

Podria detectarse la trombosis venosa profunda utilizdndose un bolo salino como un medio
contrastante para representar las venas superficiales, como lo ha hecho Brown et al®. Sin embargo, esta
técnica compite con el método no invasivo de ultrasonido y probablemente no sea usado para estos estudios
clinicos.

9.6 ALTERACIONES PELVICAS

Estudios piloto", se han llevado a cabo para la investigar de la alteracion pélvica. Una mujer con esta
patologia caracterizada se le aplico un venograma, el cual permitio visualizar la dilatacion de las venas y el
retardo de la desaparicion del medio contrastante. Se observd que los cambios conductivos son mayores del
10% de los que han sido registrados entre los enfermos y las posiciones erectas de un grupo de referencia. En
el grupo de enfermos el incremento de la distribucion del flujo sanguineo fue significativamente diferente del
grupo de referencia, durante el movimiento posterio-lateral de la region anterior de la pelvis.

9.7 SISTEMA DIGESTIVO

9.7.1 Vaciado géstrico

Durante la actividad motora tal como el vaciado gastrico o peritalsis, se producen grandes
desplazamientos de fluidos conductivos en el interior. Estos perfiles del vaciado géstrico son generalmente

obtenidos con trazadores radiactivos. Los rayos X contrastan al medio, debido a un colorante que es
adminstrado a través de la intubacion gastrica que hace posible la medicién del flujo sanguineo. Una comida
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eléctricamente conductiva inducird una disminucion en la resistividad en la imagen a nivel del estomago, esta
variacién de conductividad serd lenta en desaparecer durante el vaciado. De este modo la imagen obtenida se
verd como una funcién del tiempo de la regidn de interés (ROI) permitiendo el andlisis de la imagen, ademas de
tener un parecido similar aquellas técnicas alternativas tales como la ciatigrafia o radiomanometrfa®*.

El estudio de las imagenes por impedancia del vaciado gastrico es probablemente una de las
aplicaciones medicas que esta tomando mayor interés en investigacion y es ahora utilizado en varias areas de
la medicina, inciuyendo la pediatrfa.

9.7.2 Secrecion de acido gastrico y reflujo gastroesofageal

El trabajo realizado por Baxter et al®®, parece sugerir que TIE puede facilitar la medicién del fndice de
secrecion de acido gastrico.

Ero et al”, trato de determinar si hay una correlacion entre los cambios de pH asociados al reflujo y
los cambios de la conductividad como medidas o datos que pueda utilizar el sistema TIE Mark Il de Sheffield en
tiempo real. Los experimentos fueron efectuados en 7 sujetos normales (4 hombres y 3 mujeres) con edad
promedio de 25 aftos. La medicion del pH fue hecha con un electrodo de antimonio, insertado a 5 centimetros
por encima del eséfago bajo.

Para el sistema TIE, un arreglo de 16 electrodos igualmente espaciados y con un didmetro de 2.1
centimetros, fueron colocados sobre la parte superior del abdomen. Los cambios de la conductividad fueron
registrados en ¢! tiempo en que ocurre ¢l evento de reflujo, pero variaciones similares de conductividad

también se pueden observar en otros instantes de tiempo. Los autores concluyen diciendo que con el protocolo
utilizado en TIE, no es posible de detectar el reflujo gastroesofageal.

9.8 CURACION EN FRACTURAS

Estudios preliminares han sido realizados por Ritchie et al®, para investigar lo conveniente que resulta
utilizar el sistema TIE para monitorear la curacion de fracturas. Una gran resistividad puede registrarse en las
cercanias de la fractura (esto fue confirmado en un trabajo realizado por Kulkami et al*®, en la parte superior de
un brazo con fractura reciente). Estos autores también encontraron un incremento en la resistividad al ser
comparada con aquella de un brazo normal.

9.9 IMAGENES DEL PECHO

La tomografia por impedancia eléctrica ofrece 1a posibilidad de obtener informacion acerca de ciertos
padecimientos del pecho, los sistemas que han sido descritos por Skidmore et al®®, quien propuso un anillo
circular con 16 electrodos abarcando el pecho, y por Jossinet y Mbock-Mbock®, con electrodos que actian
neumaticamente, para una rdpida colocacion,

Los primeros resuftados fueron obtenidos en un fantom y con un sistema llamado mamdgrafo de
electroimpedancias que ha sido presentado por Nowakoski et al’, para investigaciones utilizando las
mediciones de la impedancia eléctrica y en el diagndstico de mamografia de los tejidos cancerosos, incluyendo
la representacion de estos problemas en 3D, para visualizar la distribucion de la conductancia volumétrica.
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CONCLUSIONES

En el presente trabajo se analizaron las bases de los métodos de medida de la tomograffa por impedancia
eléctrica (TIE) y el desarrollo de un sistema para la obtencin de iméagenes en modelos que simulan las
propiedades eléctricas de tejidos bioidgicos.

En el desarrollo del sistema electrénico (prototipo) y la reconstruccion de imagenes, podemos decir que el
sistema es de tipo modular, ya que con esto se pudo verificar el funcionamiento y desempeio de cada una de sus
etapas para posteriores mejoras.

Por otra parte en la reconstruccion hemos constatado que el método es de baja resolucion en comparacion
con una tomografia de rayos X o de emisién de positrones. Pero la informacion que nos puede proporcionar este
método es diferente y suficiente como para usarla en diagndsticos clinico, basados en la impedancia de los tejido u
Grganos y sus cambios.

Durante el desarrollo de este trabajo se pudo comprobar que existen diversos factores gque interviene
directamente en una buena reconstruccion de las iméagenes por impedancia eléctrica. Entre ellos podemos
mencionar la corriente dptima que se puede aplicar a un cuerpo, 1a frecuencia de ésta al inyectarse, la colocacion
de los electrodos, el nimero de electrodos, etc., son factores que no han sido desarrollados y normalizados
completamente, ya que muchos de estos puntos aiin se encuentran bajo investigacion. Ademas los algoritmos de
reconstruccion no son suficientemente generales con respecto a la forma del contorno, 0 a la colocacion de los
electrodos. Por lo que no existe una base firme de comparacion entre algoritmos para su precisidn, resolucion,
robustez o computabilidad.

La interpretacion fisiologica de datos del sistema de imagenes por impedancia es rudimentaria y requiere
mas informacién basica acerca de las propiedades eléctricas de los tejidos. Con todas estas incertidumbres,
todavia no se tiene un formato apropiado para presentar informacién sobre imagenes por impedancia al médico.
Pero podemos decir dentro de sus ventajas, y més aln si se llega a concretar como una técnica de diagndstico
clinico, que es una metodologia sencilla y facil de operar, no se necesita un costoso equipo y no se requiere de gran
habilidad para operarlo, entre otros aspectos.

Creemos que puede ser una técnica alternativa y eficiente para dar un buen diagndstico en algunos
padecimientos como deteccion de cancer, fracturas, etc.

Este proyecto esta orientado dentro de una linea de investigacion en el campo de las aplicaciones de
impedancia eléctrica, que se desarrolla en el laboratorio de bioingenieria de la Division de Investigaciones en
Neurociencias del Instituto Mexicano de Psiquiatria.
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FEATURES

e Low Frequency Drift, 50ppm/°C, Typical

@ Simultaneous Sine, Triangle, and Sguare Wava
Outputs

Low Sine Wave Distortion - THD = 1%
High FM and Triangle Linearity

Wide Frequency Range 0.001Hz to 200KHz
Variable Duty Cycle, 2% to 98%

Low Distortion Variation with Temperature

...the analog plus company™
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XR-8038A

Precision Waveform

Generator
June 1997-3
APPLICATIONS
e Precision Waveform Generation
@ Swasp and FM Genaration
¢ Tone Generation
@ Instrumentation and Test Equipment Design
e Precision PLL Design

GENERAL DESCRIPTION

The XR-8038A is a precision waveform generator IC
capable of producing sine, square, triangular, sawtooth,
and pulse waveforms, with a minimum number of external
components and adjustments. The XR-8038A allows the
elimination of the external distortion adjusting resistor
which greatly improves the temperature drift of distortion,
as well as lowering external parts count. Its operating
frequency can be selected over eight decades of
frequency, from 0.001Hz to 200kHz, by the choice of
external R-C components. The frequency of oscillation is
highly stable over a wide range of temperature and supply

voltage changes. Both full frequency sweeping as well as
smaller frequency variations (FM) can be accomplished
with an external control voltage. Each of the three basic
waveform outputs, (i.e., sine, triangle and square) are
simultaneously available from independent output
terminals.

The XR-8038A monolithic waveform generator uses
advanced processing technology and Schottky-barrier
diodes to enhance its frequency performance.

ORDERING INFORMATION

Operating
Part No. Package Temperature Range
XR-8038ACP 14 Lead 300 mil PDIP 0°C to 70°C
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XR-8038A

PIN CONFIGURATION
14 Lead PDIP (0.300”)
PiN DESCRIPTION
Pin# | Symbol Type | Description
1 SA1 | Wave Form Adjust Input 1.
2 SwWO 0 Sine Wave Output.
3 TWO 0 Triangle Wave Quiput.
4 DCA1 ! Duty Cycle Adjusiment Input.
5 DCA2 1 Duty Cycle Adjustment Input.
6 Veeo Positive Power Supply.
7 FMBI l Frequency Modulation Input.
8 FMSI | Frequency Sweep Input.
9 SQO 0] Square Wave Output.
10 TC | Timing Capacitor Input.
11 VEE Negative Power Supply.
12 SA2 } Wave Form Adjust Input 2.
i3 NC No Connect.
14 NC No Connect.
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XR-8038A #°EXAR

DC ELECTRICAL CHARACTERISTICS
Test Conditions: Vg = +5V to +15V, T = 25°C, R = 1MQ, Ra = Rg = 10k, C4 = 3300pF, S, closed, unless
otherwise specified. (See Figure 2.)

Parameter | Min. | Typ. | Max. Unit | Conditions

Ganerat Characteristics

Supply Voitage, Vg

Single Supply 10 ae \
Dual Supplies +5 +15 \
Supply Current 12 20 mA Vg = +10V!
Frequency Characteristics (Measured at Pin 9)
Range of Adjustment
Max. Operating Frequency 200 kHz Ra = Rp, = 1.5k, C1 = 680pF;
R = 10K
Lowest Practical Frequency 0.001 Hz Ra = Rg = 1MQ, Cy= 500uF
(Low Leakage Capacitor)
Max. Sweep Frequency of FM 100 kHz
input
FM Sweep Range 1000:1 Sy Open?3
FM Linearity 10:1 Ratio 0.2 % S; Open3
Range of Timing Resistors 0.5 1000 KQ Values of Ry and Rg
Temperature Stability 50 PPM/°C | Tp =0°C to 70°C
Power Supply Stability 0.05 %N 10V< Vg < 30V or +5V < Vg < 15V
Output Characteristics
Square-Wave Measured at Pin 9
Amplitude (Peak-to-Peak) 0.9 0.98 X Vgpry |RL = 100kQ
Saturation Voltage 0.2 0.5 v lsing = 2mA
Rise Time 100 ns R = 4.7kQ
Fall Time 40 ns Ry =4.7kQ
Duty Cycle Adjustment 2 98 %
Triangle/Sawtooth/Ramp Measured at Pin 3
Amplitude (Peak-to-Peak) 0.3 0.33 X Vgpry | R = 100kQ
Linearity 0.1 %
Noftes

! Currents through Ry and Ry not included.
2 Vsyppry = 20V. ,
3 Apply sweep voltage at Pin 8.

Voo - (173 Vsyppry -2) < Veiw g < Vee
Vsuppry = Total Supply Voltage across the IC

Specifications are subject to change withocut notice
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XR-8038A

DC ELECTRICAL CHARACTERISTICS (CONT'D)

Test Conditions: Vg =45V to 415V, Ta = 25°C, R = TMQ, Ra = Rg = 10kQ, C4 = 3300pF, S closed, unless
otherwise specified. (See Figure 2.

Parameter | Min. 1 Typ. | Max. Unit | Conditions

Output Characteristics (Cont'd)

Output iImpedance 200 Q lout = 5mA
Sine-Wave Amplitude 0.2 .22 X Vgpry | R = iu0kQ
(Peak-to-Peak)

Distortion 0.8 3 % R, = 1MQ45
Unadjusted 0.5 % R, = TMQ#45
Adjusted 0.3 %

Notes

4 Triangle duty cycle set at 50%, use Ry and Ag.
5 As R, is decreased distortion will increase, R, min = 50KRQ.
Bold face parameters are covered by production test and guaranteed over operating temperature range.

Specifications are subject to change without notice

ABSOLUTE MAXIMUM RATINGS

Power Supply . ....coviiiii e 36V
Power Dissipation (package limitation)

PlasticPackage .................. 625mwW

Derate Above +25°C ............. 5mwW/°C

Storage Temperature Range ...... -65°C to +150°C
-
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SYSTEM DESCRIPTION

The XR-8038A precision waveform generator produces
highly stable and sweepable square, triangle, and sine
waves across eight frequency decades. The device time
base employs resistors and a capacitor for frequency and
duty cycle determination. The generator contains dual
comparators, a flip-flop driving a switch, current sources,
buffers, and a sine wave convertor. Three identical
frequency outputs are simultaneously available. Supply
voltage can range from 10V to 30V, or £5V to £15V with
cdual supplies.

Unadjusted sine wave distortion is typically less than
0.7% with the sine wave distortion adjust pin (Pin 1) open.
Distortion levels may be improved by including a 100kQ

222 EXAR

potentiometer between the supplies, with the wiper
connected to Pin 1.

Small frequency deviation (FM) is accomplished by
applying modulation voltage to Pins 7 and 8; large
frequency deviation (sweeping) is accomplished by
applying voltage to Pin 8 only. Sweep range s typically
106G:1.

The square wave output is an open collector transistor;
output amplitude swing closely approaches the supply
voltage. Triangle output amplitude is typically 1/3 of the
supply, and sine wave output reaches 0.22 of the supply
voltage.

QO +18V
Ra Rg
4 5 X1 X 6 2 RL
DCA1 DCA2 SA1  SA2 Vee
10 2 Sine Wave
TC Timing Sine SWO
C1 Circuitry Converter
T 7 3 Triangle Wave
FMBI TWO
s 1 Ui
e
Fs! Square Wave 9 Square Wave
SQO
Converter
Vee
XR-8038A
11
O -15v

Figure 2. Generalized Test Circuit
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Vee
on
Ra %
Ry I
10K§ v
7 8 Buffer 4 10
A [: o SWITCH S
Veo s
Ry §° &
40K C
Rg
Buffer 5

{2l

On
VEE

Figure 3. Detailed View of Current Sources I and 2lg.

WAVEFORM ADJUSTMENT

The symmetry of all waveforms can be adjusted with the
external timing resistors. Two possible ways to
accomplish this are shown in Figure 4, Figure 5, and
Figure 6. Best results are obtained by keeping the timing
resistors Ry and Rg separate (Figure 4.) Ry, controls the
rising portion of the triangle and sine wave and the “low”
state of the square wave.

The magnitude of the triangle waveform is set at 1/3 Vg,
therefore, the duration of the rising proportion of the
triangle is:

_Clan _ CliVee3Ved _ 5
R S
SHA

w

The duration of the falling portion of the triangle and sine
wave and the "low” state of the square wave is:

. Clan _ Cl5VersVod _ 5 R.AC
27 2lgly, e Yee T 3 2R4As
SRB SHA

Thus a 50% duty cycle is achieved when Ra = Rp

if the duty-cycle is to be varied over a small range about
50%, the connection shown in Figure 5 is slightly more
convenient. If no adjustment of the duty cycle is desired,

pins 4 and 5 can be shorted together, as shown in
Figure 6. This connection, however, carries an inherently
larger variation of the duty cycle.

With two separate timing resistors the frequency is given
by:

PR 1 _
5
2 A1 + )

of, ifRA=RB=R

0.3 .
f= == .

oo (for Figure 4.)
If a single timing resistor is used (Figure 5and Figure 6),
the frequency is:

- 0.15
="Re

The frequency of oscillation is independent of supply
voltage, even though none of the voltages are regulated
inside the integrated circuit. This is due to the fact that
both currents and thresholds are direct, linear function of
the suppiy voltage and thus their effects cancel.

TEM'
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DISTORTION ADJUSTMENT

To minimize sine wave distortion, two potentiometers can be connected as shown in Figure 7. This configuration allows
a reduction of sine wave distortion close to 0.5%.

O +15V

Ra Rg

4 5 X1 x12 |6 éRL
DCA1 DCA2 SA1 SA2 Vc¢

10T ' Slnel Swol 2 Sine Wave
imin F—
Ci I CIrcuitgry Converter
T 7 FMBI )y TWO 3 | Trangle Wave
8
FMSI Square Wave| . 9 | Square Wave
Converter
Vee
11 XR-8038A

-15V

Figure 4. Possible Connection for External Duty Cycle Adjust

? +15V

Frequency

5 x1x2 |s §RL
DCA1 DCA2 SA1 SA2 Vg

10 - o | Sine Wave
TGl Timing Sine |~ SWO
l Circuitry Converter
—F 7 EVBI U WO 3 Triangle Wave
8
FMSI . 9 Square Wave
Sine Wave |
Converter SQO
VEE
1 XR-8038A
Q —-15vV

Figure 5. Single Potentiometer for External Duty Cycle Adjust
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O +15V

e

T"[s X1 x12 |6 gm

DCA1 DCA2 821 BAZ v,
10}7c L1 o 2 | Sine Wave
C1 (.)'i-irTlijri‘t?y Coﬁl/%emr SWO
[~ 7 3 | Triangle Wave
] FMBI  q TWO 9
8
FMSI Sauare Wave 9 |Square Wave
onverter | SQO
Veg
11 XR-8038A
O ~15v
Figure 8. No Duty Cyecle Adjust
O +15V
% ‘r‘g 100K
100K
—)gﬁg ’?
Ra
12
4 |5 1 5 % R, O-15V
DCAt DCA2 SA1 SA2 Vge :
10 o[ T ' 3 | WO 5 | Sine Wave
T iming ne —
C1 I Circuitry Converter
-T— 7 3 Triangle Wave
FMBI U1 TWO
8
S W
FMSI Square Wave|— sQO S quare TTave
Y, Converter
EE
11 XR-8038A
O —-15v

Figure 7. Minimum Sine Wave Distortion
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SELECTING TIMING COMPONENTS

For any given output frequency, there is a wide range of R
and C combinations that will work. However, certain
constraints are placed upon the magnitude of the
charging current for optimum performance. At the low
end, currents of less than 0.1pA are undesirable because
circuit leakages will contribute significant errors at high
temperatures. At higher currents (1 > 5mA), transistor
betas and saturation voltages will contribute increasingly
large errors. Optimum performance will be obtained for
charging currents of 1uA to 1mA. If pins 7 and 8 are
shorted together, the magnitude of the charging current
due to Rp can be calculated from:

A Vee 1 V

/= = 0

_ MV 1 cc
(A + A) R, 5A,

A similar calculation holds for Rg.

When the duty cycle is greater than 60%, the device may
not oscillate every time, unless:

1. The rise times of the V+ are 10X times slower than
Ra-Ct

2. A 0.1pF capacitor is tied from pin 7 and 8 to ground.

NOTE:
- This is only needed if the duly cycle is pewered up with
RA >>H5 .

SINGLE-SUPPLY AND SPLIT-SUPPLY OPERATION

The waveform generator can be operated either from a
single power supply (10V to 30V) or a dual power supply
(x5V to +15V). With a single power supply the average
levels of the triangle and sine wave are at exactly one half
of the supply voltage, while the square wave alternates
between +Vgc and ground. A split power supply has the

A STV A

22 EXAR

advantage that ali waveforms move symmetrically about
ground.

The square wave output Is not committed. A load resistor
can be connected to a different power supply, as long as
the applied voltage remains within the breakdown
capability of the waveform generator (3GV). Ini this way,
the square wave output will be TTL compatible (load
resistor connected to +5V) while the waveform generator
itself is powered from a higher supply voltage.

FREQUENCY MODULATION AND SWEEP

The frequency of the waveform generator is an inverse
function of the dc voltage at pin 8 (measured from +V¢g).
By altering this voltage, frequency modulation is
performed.

For small deviations (e.g., +10%), the modulating signal
can be applied to pin 8 by merely providing ac coupling
with a capacitor, as shown in Figure 8 An external
resistor between pins 7 and 8 is not necessary, but it can
be used to increase input impedance. Without it (i.e. pins
7 and 8§ connected together), the input impedance is
8KQ); with it, this impedance increases to (R // 8KQ).

For larger FM deviations or for frequency sweeping, the
modulating signal is applied between the positive supply
voltage and pin 8 (Figure 9.) Inthis way the entire bias for
the current sources is created by the modulating signal
and a very large (e.g. 1000:1) sweep range is obtained
(f=0 at Vgweep=0). Care must be taken, however, to
regulate the supply voltage; in this configuration the
charge current is no longer a function of the supply
voltage (yet the trigger thresholds still are) and thus the
frequency becomes dependent on the supply voltage.
The potential on pin 8 may be swept from V¢ to 2/3
Vee-2V.

TOM'
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(FMSV

Ra Ra
gn

4 5 )ﬁ {;112 6

DCAt DCAZ SA1 SA2 Voo
: i | ! ) YT
i0 3 2 Sine Wave
G E—"—‘TC Timing Sine l~ SWO
= Circuitry I Converter
Triangle Wave
LA LV wo 12 9
8
FMSI Square Wave
Square Wave 9 9
Converter L SQO
M o | ‘ Ver
XR-8038A

11

J) -15v

Figure 8. Frequency Moduiator

(? +15V

Ra Re
4 5  x1x12 |6 R
DCA1 DCA2 SA1 SA2 V¢
| | i
10 2 Sine Wave
Ct TC Timing Sine — SWO
____E_ Circuitry Converter
7 3 Triangle Wave
X FMBL 4 TWO
8
(@) FMSI Square Wave | 9 Square Wave
Sweep Voltage Converter SQO
Vee - (Vsup - 2) Ve
<=ViN & <=Vge XR-8038A
11

O —15v

Figure 9. Frequency Sweep
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é // } 25°C £
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Figure 10. Power Dissipation Figure 11. Frequency Drift
vs. Supply Voltage vs. Power Supply
12 /
10—
2 8
i
s
2 5
€ Y //
9
2
Q
4
/
Unadjusted
- L/
0 <€~ Adjusted
1{0Hz 100Hz 1tkHz 10kHz 100kHz 1MHz
Frequency

Figure 12. Sine Wave THD vs. Frequency
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14 LEAD PLASTIC DUAL-IN-LINE
(300 MIL PDIP)

INCHES MILLIMETERS

SYMBOL MIN MAX MIN MAX
A Q.145 0.210 3.68 5.33
Ay 0.015 0.070 0.38 1.78
Ay 0.115 0.195 2.92 4.95
B 0.014 0.024 0.36 0.56
B, 0.030  0.070 0.76 1.78
c 0008 0014 0.20 0.38
D 0.725 0.795 18.42 20.19
E 0.300 0.325 7.62 8.26
E¢ 0.240 0.280 6.10 711
e 0.100 BSC 2.54 BSC
ep 0.300 BSC 7.62 BSC
en 0.310 0.430 7.87 10.92
L 0.115 0.160 2.92 4.06
o 0° 15° 0° 15°

Note: The control dimension is the inch column

V 4/ /[ Ll LM
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&National Semiconductor

LF351 Wide Bandwidth JFET Input Operational Amplifier

General Description

The LF351 is a low cost high speaed JFET input operational  current is important, however, the LF351 is the better
amplifier with an internally trimmed input offset voltage  choice.

(BL-FET ™™ technology). The davice requires a low supply

current and yet maintains a large gain bandwidth product Fagiures
and a fast slew.rala. In a.ddition. wali matchat_i high voitage g nternally rimmed offset voltage 10 mV
JFET input devices provide very low input bias and offset .

. . . B Low input bias current 50 pA
currents. The LF351 is pin compatible with the standard ¥ Low input noise voltage 25 0V /3
LM741 and uses the same offset voltage adjustment circuit- , putn g 0.01 pA/ Tz
ry. This feature allows designers to immediately upgrade the ~ ® LOW input noise current 0tp z
overall performance of existing LM741 designs. ® Wide gain bandwidth 4 MHz
The LF351 may be used in applications such as high speed B High slew rate 13 V/ps
integrators, fast D/A converters, sample-and-hold circuits ® L?W §UPP|Y‘ current 1.8 mA
and many other circuils requiring low input offset voltage, & High input impedance 10120
low input bias current, high input impedance, high stew rate  ® Low total harmonic distortion Ay =10, <0.02%

and wide bandwidth. The device has low noise and offsst R =10k, V9 =20 Vp-p, BW =20 Hz-20 kHz
voltage drift, but for applications where thase requirements @ ow 1/f noise corner 50 Hz

are critical, the LF356 is recommended. If maximum supply Fast setiling time t0 0.01% 2 ps
Typical Connection Simplified Schematic
Ye¢ O g 4

AAA
A AL -

INTERNALLY
TRINKED

-
B “Vgg Omrimmeg &
TL/H/5648-11

INTERNALLY
TRINMED

TL/H/5648-12

Connection Diagrams

Dual-In-Line Package

1 o/ a
BALANCE == = NC
2 7,
INPUT p— ¥
3 6
INPUT e ;D—‘— b= OUTPUT
o4 5
V™ b BALANCE

TL/H/5648-13
Order Number LF351M or LF351N
See NS Package Number MOBA or NOGE

€ 1995 National Semiconductor Corporation TL/H/5640 1 RRD-BIOM125/Prinled In V.5 A

Jalidury [euonesadg induj L340 Yipisapueg apip LS4



Absolute Maximum Ratings

It Mitary/Aerospace specitisd devices are required,
pleasa contact the HNatlonal Semiconductor Sales
Ofttice/Distributors for availabiiity and specifications.

Supply Voliage +18V
Power Dissipation (Notes 1 and 6) 670 mW
Operating Temperature Range 0*Cto +70°C
T)iMax) 115°C
Differential Input Voitage +30v
Input Voitage Range (Note 2) +15V

Ouiput Short Circuit Duration
Storage Temperaiure Rangs

Lead Temp. (Soldering, 10 sec.)
Metal Can 300°C
DIP 260'C

Continuous
-65°C to +150°C

DC Electrical Characteristics (Note3)

Y
N Package
M Package
Soldering Information
Dusl-In-Line Package
Soldering {10 sec.)
Small Outline Package
Vapor Phase (60 soc.)
Infrared (15 ss¢.)

120°G/W

Tao

260°C

216°C
220°C

Sae AN-450 "Surface Mounting Methods and Their Effect
on Product Reiiability” for other methods of soidering sur-

tace mount devices.
ESD rating to be dstermined.

Symbol Parameter Conditions LF3s1 Units
Min Typ Max
Vos Input Offset Voitage Ag = 10k, Ty = 25°C 5 10 mV
Over Temperature 13 mV
AVos/AT Average TG of Input Offset Rg=10kn 10 VG
Voltage
los Input Offset Current Tj = 25°C, (Notes 3, 4) 25 100 pA
Ty<70°C 4 nA
I Input Bias Gurrent Ty = 25°C, (Notes 3, 4) 50 200 pA
T < +70°C 8 nA
AN Input Resistance Tj=25"C 1012 n
AvoL Large Signal Voltage Gain Vg= 115V, Tp=25°C 25 100 V/mV
Vo= 110V,R =2k
Over Temperature 15 V/mV
Vo Output Voltage Swing Vg= +15V, R  =10kQ +12 +13.5 v
Vo Input Common-Mode Voltage +15 v
Range Vg=+15V +11
-12 v
CMRR Common-Mode Rejection Ratio Rg<10 k2 70 100 ds
PSRR Supply Voltage Rejection Ratio {Note 5) 70 100 dB
Is Supply Current 1.8 3.4 mA




AC Electrical Characteristics (vote 3)

Symbol Parameter Conditions LF3s1 Units
Min Typ Max
SR Slew Rate Vg =115V, Tp=25C 13 V/us
GBW Gain Bandwidth Product Vg= 115V, Tp=25C 4 MHz
en Equivalent Input Noise Voltage Ta=25C,Rg=1001), 25 v/ Az
f==1000 Hz
in Equivalant Input Noise Current Tj=25'C, {=1000 Hz 0.01 pA/ Az

Note 1: For tperating at elevatad temparaturs, the dovice must be darated baséémﬁé thermai resistance, 6),.
Hots & Unless otherwisa spocifiad the absolute maximum negative Input voltage is equal to the nagative power supply voltage.
Naots 3: Thage spacifications apply for Vg = £ 15V and 0°C <Ty < +70°C. Vs, lg and lpg are measured at Vo =0.

Note 4: The input bias currents are junction laakage ts which approximataly double for every 10°C increasa in the Junction temperature, T;. Due to the limited
production test time, tha input bias t d ara lated to junclion temperature. In normal oparation the junction temperature rises abovs the amblent
temperature as a result of internal power dissipation, Pp. Tj=Tx +8js Pp where 8; is the thormal resistance from junction to ambient. Use of a heat sink is
recommended if input bias cuscentis to be kept to a minimum.

Note 5: Supply voltage rejection ratio is measured for both supply magnitudes increasing or d ing simult ly in & d with practice. From
115V to 15V,

Mota 8: Max. Power Dissipation is defined by the package characteristics. Operating the part near the Max. Power Dissipation may ceuse the part to operate
outside guarantaed limits.




Typicai Performance Characteristics
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Typical Performance Characteristics (continued)

COMMON-SK00 E REJECTION RATIO {dR)
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Pulse Response

Small Slgnat Invertin

G TPUT VELTAGE SWING (58 my/DIV}

TIME (0.2 3/DIV)
TL/H/5648-4

Large Signal Inverting

OUTPUT VOLTAGE SWIRG (5V/DIV)

TIME (0.2 us/DIV)

Small Signal Non-Inverting
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TIME (0.2 us/01V)
TL/H/5848-5
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Application Hints

The LF351 is an op amp with an internally trimmed input
offset voltage and JFET input dovices (BI-FET 1ITM). These
JFETs have large reverse breakdown voltages from gate to
source and drain eliminating the need for clamps across the
inputs. Therefore, large differential input voltages can ecasily
be accommodated without 2 large increase in input current.
The maximum differential input voltage is independent of
the supply voltages. However, neither of the input voltages
should be allowed to exceed the negative supply as this will

“TIME (5 us/DIV)

=

TL/H/5648-8

cause large currents to flow which can result in a destroyed
unit.

Exceeding the negative common-mode limit on either input
will force the output 10 a high state, polentially causing a
reversal of phase to the output.

Exceeding the negative common-mode limit on both inputs
will force the amplifier output to a high state. In neither case
does a latch occur since raising the input back within the




Application Hints (continued)

common-mode range again puts the input stage and thus
the amplifier in a normal operating mods.

Exceeding the positive common-mode limit on a single input
will not change the phase of the output; however, if both
inputs exceed the limit, the output of the amplifier will be
forced to a high state.

The amplifier will operate with a common-mode input volt-
age aqual to the positive supply; however, the gain band-
width and slew rate may be decreased in this condition.
When the negative common-modse voltage swings to within
3V of the negative supply, an increase in input oifset voltags
mgy oceur,

The LF351 is biased by a zener reference which allows nor-
mal circuit operation on 4V power supplies. Supply volt-
ages less than these may result in lower gain bandwidth and
slew rate.

The LF351 will drive a 2 kQ load resistance to +10V over
the full temperaturs range of 0°C to +70°C. If the amplifier
is torced to drive heavier load currents, however, an in-
creass In input offset voltage may occur on the negative
voltage swing and finally reach an active current limit on
both positive and negative swings.

Precautions should be taken to ensure that the powsr supply
for the integrated circuit never becemas reversed in polarity
or that the unit is not inadvertently installed back-

Detalled Schematic

wards in @ socket as an uniimited current surge through the
rasulting forward diode within the IC could cause fusing of
the internal conductors and rasult in a destroyed unit.

As with most amplitiers, care should be taken with lead
drass, component placement and supply decoupling in or-
der to ensure stability. For example, resistors from the out-
put to an input should be placed with the body close to the
input to minimize “pick-up” and maximize the frequency of
the feedback pole by minimizing the capacitance from the
input to ground.

A {oedback pole is created when the feedback around any
amplifier is resistive. The parallel resistance and capaci-
tance from the input of the device (usually the inverting in-
put) to AC ground set the frequency of the pole. in many
instances the frequency of this pole is much greater than
the expected 3 dB frequancy of the closed loop gain and
consequently there is negligible effect on stability margin.
However, if the feedback pole is tess than approximately 6
times the expected 3 dB frequency a lead capacitor should
be placed from the output to the input of the op amp. The
value of the added capacitor should be such that the RC
time constant of this capacitor and the resistance it parallels
is greater than or equal to the original feedback pole time
constant.
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Typical Applications

Supply Current Indicator/Limiter

o TOSYSTEM SUPRLY

Vsurery O

$

V-
* Vour switches high when Rgls > Vp

Ultra-Low (or High) Duty Cycle
Pulse Generator

P} AAN——0 ouTruT

v

4.8 - 2Vg
* loyteyt migH = RIC lnm

2Vg - 1.8
* loyrput Low = R2C ¢ nVs——”T

where Vg = V+ + [V~|
*low leakage capacitor

7 VOLTAGE COMNECTION

Voyr
15 COETRIL CIRAUTAY

RESET

INTEGRATE

Hi-Ziy Inverting Amplitier

Parasitic input capacitance C1 & (3 pF for LF351
plus any additional layout capacitance) interacts
with feadback elements and creates undesirable
high freq y pole. To p te, add G2 such
that: R2C2 = R1CH.

Long Time Integrator

TL/H/5648-10

*l.ow laakage capacitor
» 50k pot used for less sansitiva Vg adjust

2

1

RT:[Vm o
1




Physical Dimensions inches (milimeters)
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LLF351 Wide Bandwidth JFET Input Operational Amplifier

Physica! Dimensions inches {millimeters) (Continued)
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LIFE SUPPORT POLICY

Molded Dual-In-Line Psekage (N)
Order Number LF351N
NS Package Number NOSE

NATIONAL'S PRODUCTS ARE NOT AUTHORIZED FOR USE AS CRITICAL COMPONENTS IN LIFE SUPPORT
DEVICES OR SYSTEMS WITHOUT THE EXPRESS WRITTEN APPROVAL OF THE PRESIDENT OF NATIONAL
SEMICONDUCTOR CORPORATION. As used herein:

1. Life support devices or systems are devices or

systems which, (a} are intended for surgical implant
into the body, or (b) support or sustain life, and whose
failure to perform, when properly used in accordance
with instructions for use provided in the labeling, can
be reasonably expected to result in a significant injury

to the user.

2. A critical component is any component of a life

support device or system whose failure to perform can
be reasonably expected to cause the failure of the life
support device or system, or to affect its safety or

effectiveness.

National Semiconductor
Corporation

1111 Waest Bardin Road
Aclinglon, TX 76017

Tet 1(800) 272-8959
Fax: 1(800) 737-7018

&

Natlonal Semiconductor

Europe
Fax
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English  Tel
Frangais Tel
italiano  Tel

: (+48) 0-180.530 85 86
: cnjwge @ tevm2.nsc.com
: (+489) 0-180-530 85 85
: (+49) 0-180-532 78 32
: (+48) 0-180-532 83 §8
: (+49) 0-100-534 16 80

Nattonal Semiconductor

Hong Kong Ltd.

Natlonai Semiconductor
Japan Ltd.

13th Fioor, Straight Block,
Ocean Cantre, 5 Canton Rd.
Tsimshstsui, Kowloon

Hong Kong

Tel: {852) 2737-1600

Fax: {852) 2736-9960

Tel: 81-043-289-2309
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MOTOROLA
SEMICONDUCTOR TECHNICAL DATA

Analog
Multipiexers/Demultiplexers

The MC14067 and MC14087 multipiexers/demuitipiexers are digiiaily
controlled analog switches featuring low ON resistance and very low
leakage current. These devices can be used in either digital or analog
applications.

The MC14067 is a 16—channel multiplexer/demultiplexer with an inhibit
and four binary control inputs A, B, C, and D. These control inputs select
1-0f-16 channels by turning ON the appropriate analog switch (see
MC14067 truth table.)

The MC14097 is a differential 8—channel multiplexer/demultiplexer with an
inhibit and three binary control inputs A, B, and C. These control inputs
select 1 of 8 pairs of channels by turning ON the appropriate analog switches
(see MC14097 truth table).

¢ Low OFF Leakage Current

¢ Matched Channel Resistance

* Low Quiescent Power Consumption

o Low Crosstalk Betwsen Channels

¢ Wide Operating Voltage Range: 3to 18 V

¢ Low Noise

e Pin for Pin Replacement for CD4067B and CD4097B

MC14067B
16-Channel Analog
Multiplexer/Demultiplexer

15— INHIBIT

10 A CONTROLS
CONTROLS & 11 —1B

14 —c
13 et D

> o—o T T T
§ —X1
7 ] X2
6 —1X3
S A, comuoN

OUT/IN
3 ———qX6
SWITCHES 2 —4x7 SWITCHES
NOUT S 23 —]x8 NOUT S

22 —x9
21 ——iX10
20 =memd X11
19 ~—{X12
18 ——]X13
17 ——q X14 Vpp = PIN 24
16 —x15 Vgg = PIN 12

~

REV3
1/94

MC14067B
MC140978B

L SUFFIX
CERAMIC
CASE 623

P SUFFIX
PLASTIC
CASE 709

DW SUFFIX
SOiC
CASE 751E

ORDERING INFORMATION

MC14XXXBCP Plastic
MG14XXXBCL Ceramic
MC14XXXBDW soic

Ta = — 55° to 125°C for all packages.

MC14097B
Duat 8-Channel Analog

Multiplexer/Demultiplexer

13 — INHIBIT

10 ——d A

1 ——B

14 —qC
ST

§ —x1

7 X2

§ —x3 NN
5wt X4

4 o] X5

3 —X6

2 —x1 COMMONS
23 —{Y0 — > OUTIN
22 e ¥1

21 ] Y2

20 —v3

19 wmme] Y4 Y1/

18 —vs5

16 —{ ¥6
(15 —4 Y7

© Motorola, Inc. 1995
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MAXIMUM RATINGS"* (Voltages Referenced to Vgg)

* Maximum Ratings are those values beyond which damage to the device may occur.

1 Temperature Derating:
Plastic “P and D/DW” Packages: ~ 7.0 mW/°C From 65°C To 125°C
Ceramic “L” Packages: — 12 mW/°C From 100°C To 125°C

Symbol Parameter Value Unit This device contains protection circuitry to
VDD | DC Supply Voltage -05to+18.0 v guard against damage due to high static
- voltages or electric fislds. However, pre-
Vin- Vout lnput or Oulput Vo"age (DC or Tfanslent) -0510 VDD +05 \ cautions must be taken to avoid app"caﬂons of
lin Input Current (DC or Transient), +10 mA any voltage hlgher than maximum rated volt-
per Control Pin ages to this higi-impedancae circuit. For proper
operation, Vi and Vg1 should be constrained
Isw | Switch Through Current +25 mA to the range Vgg < (Vin of Vout) < VDD-
Unused inputs must always be tled to an
P
D Power Dissipation, per Packaget 500 mw appropriate logic voltage level (a.9., either Vgg
Tstg Storage Temperature - 650+ 180 “C or ¥gp). Unused sulputs inust s leli cpen.
TL Lead Temperature (8-Second Soldering) 260 °C

MC14967 TRUTH TABLE MC14097 TRUTH TABLE
Control inputs Selected Control Inputs Selected
A B C D Inh Channel A B C Inh Channels
X X X X 1 None X X X 1 None
0 0 ) 0 0 X0 0 0 0 0 X0 Y0
1 0 0 0 0 X1 1 0 0 0 X1 Y1
0 i 0 0 0 X2 0 | 0 0 X2 Y2
| | 0 0 0 X3 i i 0 0 X3 Y3
(o] (o] 1 (o] [¢] X4 (4] 0 1 0 X4 Y4
1 0 1 0 0 X5 1 0 1 0 X5 Y5
0 1 1 0 0 X6 0 1 1 0 X6 Y6
; ; ; 5 5 s 1 1 1 0 X7 Y7
0 0 0 1 0 X8 X = Don't Care
1 0 0 i 0 X9
0 1 0 1 0 X10
1 1 0 1 0 X11
0 0 1 1 0 X12
1 0 1 1 0 X13
0 1 1 1 0 X14
1 1 1 1 0 X15
MC14067 FUNCTIONAL DIAGRAM MC14097 FUNCTIONAL DIAGRAM
INHIBIT — -
INHIBIT —
CONTROL Q: 1-QF-16 DECODER CONTROL A — 1-OF-8 DECODER
INPUTS ¢ - INPUTS B - T
b — C -
- X0 —éﬂ X0 —EL‘
X1 X1 N e
X2 X X2 Pl
X3 Y X X3 P g
X4 b < W 54 . X
a” INOUT D g OUT/N
X5 gt X5 4
X6 B X6
X o Joox B X S X o
INOUT % e OUT/N 03
X10 ‘ﬁsﬁn y2 L
Xi2 o™ nout S v & Y
X14 =% Y6 > g
L Xi5 By L Y7 bd B

MC140678 MC14097B

2
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ELECTRICAL CHARACTERISTICS

- 55°C 25°C 125°C
Characteristic Symbol | Vpp Test Conditions Min | Max | Min Typ # Max | Min | Max | Unit
SUPPLY REQUIREMENTS (Voliages Referenced to Vgg)
Powar Supply Voltage VoD - 3.0 18 3.0 - 18 3.0 18 Vv
Range
Quiescent Current Per DD 5.0 |Control inputs: Vi = — 5.0 —_ 0.005 5.0 — 150 | pA
Package 10 Vgg or VpD, — 10 — 0.010 10 — 300
15 (8witchVQ: Vg = Vi | — 20 — 0.015 20 - 800
< Vpp. and
AVgwitch < 500 mv**
Total Supply Current ID(Av) | 5.0 |Ta=25°Coniy(The uA
(Dynamic Plus 10 channel component, (0.07 ul/kHiz) f + Ipp
Typical (0.20 pA/KHZ) t + IpD
Quiescent, 15 (Vin - Vou()/non, is (0 36 uNkHZ) s+ IDD
Per Package not included.) ’
CONTROL INPUTS — INHIBIT, A, B, C, D (Voltages Referenced to Vgg)
Low-Level Input Voitage ViL 5.0 | Ron = per spsc, — 1.5 - 2.25 1.5 - 1.5 v
10 | loft = per spec — 3.0 — 4.50 3.0 - 3.0
15 — 4.0 — 6.75 4.0 - 4.0
High-Level Input Voitage ViH 5.0 | Rgp = per spec, 35 — 35 2.75 — 35 — Vv
10 | loft = per spec 7.0 —_ 7.0 5.50 — 7.0 -
15 11 — 11 8.25 — 11 —
Input Leakage Current lin 15 |Vin=00rVpp — | 01| — [£0.00001 | £0.1 | — 1.0 | pA
Input Capacitance Cin - - — — 5.0 7.5 - —_ pF
SWITCHES IN/OUT AND COMMONS OUT/IN — X, Y (Voitages Referenced to Vgg)
Recommended Peak-to- | Vo — | Channel Cn or Off 0 |Vpp| O — Voo | 0 | Vpp |Vpp
Peak Voltage Into or
Qut of the Switch
Recommended Static or | AVgwitch | — | Channel On 0 600 0 — 600 0 300 | mV
Dynamic Voltage
Across the Switch'™”
{Figure 1)
Output Offset Voltage Voo — {Vjn =0V, No Load — — — 10 — — — [y
ON Resistance Ron 5.0 |AVgwitch = 500mv**, | — | 800 | — 250 1080 | — {1300] Q
10 Vin=VjLor Vi — 400 — 120 500 — 550
15 (Control), and Vjp, — 220 —_ 80 280 — 320
0 to Vpp (Switch)
AON Resistance Between | ARgp 5.0 — 70 — 25 70 — 135 Q
Any Two Channels 10 — 50 — 10 50 — 95
in the Same Package i5 — 45 — 10 45 —_ 65
Off-Channel Leakage loft 15 | Vin=VL or ViH — |&100 ] — +005 |[+100| — ]£1000{ nA
Current (Figure 2) (Centrol) Channel to
Channel or Any One
Channel
Capacitance, Switch /0 Cio — {Inhibit=Vpp - - —_ 10 — - - pF
Capacitance, Common O/i Con — | Inhibit = Vpp pF
(MC14067B) — — — 100 - — —
(MC14097B) — — — 60 - — —
Capacitance, Feedthrough Cio — | Pins Not Adjacent — -— — 0.47 — — — pF
(Channel Off) — | Pins Adjacent

Data labeled “Typ” is not to be used for design purposes, but is intended as an indication of the IC’s potential performance.
** For voltage drops acress the switch (AVgwitch) > 600 mV { > 300 mV at high temperature), excessive Vpp current may be drawn; i.e.
the current out of the switch may contain both Vpp and switch input components. The reliability of the device will be unaffected unless the
Maximum Ratings are exceeded. (See first page of this data sheet.)

MOTOROLA CMOS LOGIC DATA

MC14067B MC14097B
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ELECTRICAL CHARACTERISTICS (C|_ = 50 pF, TA = 25°C)

Vob - Vss
Characteristic Symbol Vvdc Typ # Max Unit
Propagation Delay Times {PLH. tPHL ns
Channel Input-to~Channel Cutput (R = 200 k)
MC140678 (Figure 3) 5.0 35 90
10 15 40
15 12 30
MC140978 5.0 25 65 ns
10 10 25
15 7 18
Control Input-to-Channe! Output tpzH. tPZL ns
Channel Tum-On Time (R = 10 kQ)
MC140678/0978 (Figure 4) 5.0 240 600
10 115 290
15 75 190
Channel Tum--Off Time (R_ = 300 kQ) tpHZ. tPLZ ns
MC140678/0978B
(Figure 4) 5.0 250 625
10 120 300
15 75 190
Any Pair of Address Inputs to Output tPLH, tPHL ns
MC14067B
5.0 280 700
10 115 290
15 85 215
MC14097B ns
{Figure 10) 5.0 250 625
10 100 250
15 75 190
Second Harmonic Distortion — 10 0.3 — %
(RL =10k f=1kHz, Vin =5 Vp-p)
ON Channel Bandwidth BW MHz
[RL =1k, Vi = 1/2 (Vpp — V883) p-p(sine-wave)]
20 Log10 (Vgut/Vin) =—3dB M(C14067B | (Figure 5) 10 15 —_—
MC14097B 10 25 —
Off Channel Feedthrough Attenuation -— 10 - 40 — dB
[RL = 1k, Vip = 1/2 (VDD-VSS) p-plsine-wave)]
fin = 20 MHz - MC14067B | (Figure 5)
fin = 12 MHz — MC14097B
Channel Separation — 10 - 40 - d8
(AL = 1 kQ, Vip = 1/2 (VDD-VSS) p—p (sine-wave))
fin=20MHz | (Figure 6)
Crosstalk, Control Inputs—-to—Common O/l — 10 30 — mV
(R1 =1k, R_=10kQ,
Control t; = t = 20 ns, Inhibit = Vgg) (Figure 7)

#Data labelled “Typ” is not to be used for design purposes but is intended as an indication of the IC's potential performance.
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CONTROL
SECTiON
OFIC

SOURCE

ON SWITCH
/

i—

Figure 1. AV Across Switch

LOAD

MC14067B
PIN ASSIGNMENT
x(Qte 24 1 vpp
x1(j2 23 [ xe
X6 q 8 22 [] X9
X504 21 {J X10
X4 (15 20 I X1
X3(js 19 [ x12
x2 Q7 18 [J x13
X1 (] 8 17 [ X14
X0 Q9 16 [1 X15
A 10 15 [] INHIBIT
B taflc
vgs [j 12 1300

CONTROL
SECTION
OFIC

OTHER

OFF CHANNEL UNDER TEST

0 Vpp

Figure 2. Off Channel Leakage

MC14097B

PIN ASSIGNMENT
xQ1e 24 [l vpp
X7 {2 23 {1vo
X6 3 2pn
X5 [ 4 21 ) vz
X4 ﬂ 5 20 ) v3
x3fl 6 19 1 v
x2 07 18 15
X1 []8 17gy
X0 d 9 16 {] Y6
Al 10 15 1 Y7
B 1 14 b c

Vgs [} 12 13 1] INHIBIT

MOTOROLA CMOS LOGIC DATA

MC1406”" 1G14097B
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Vpo
A
¢
D Vout
INH RL I Cp =50pF
N Vin
20ns rn— 20 ns —b1 et
5% Voo
Vin 50% N 10%
e V8§
PLH re—  IPHL

Figure 3. Propagation Delay Test Circuit
and Waveforms Vip to Vout

A, B, and G inputs used to turn ON or OFF
the switch under tesi.

oOwW>

Vout

INH Rt . =50pF
1T

|“—| L1

Vin

Figure 5. Bandwidth and Off-Channel
Feedthrough Attenuation

o I

L)

INH

[

gﬁ

1

V¢
PULSE | .~
GENERATOR ¢
D Voul
= A
0 0
Vop Vss Vss VoD
|<--20 ns
Ve
. 90% Vin=V¥Ypo
Vout 50% 4’] Vy = Vgg
PZH. tp2L e—IpHZ. IPLZ
Voul 50% Vin=Vss
o 10% Vy =Vpp
Figure 4. Turn—-On and Delay Turn-Off
Tast Circuit and Waveforms
VDD
|| A
A
B ON
c =y
0
INH | OFF
_-L_ Vout
J AL ICL =50 pF
Vin
Figure 6. Channel Separation
(Adjacent Channels Used for Setup)
Vout
RL ICL = 50 pF

Figure 7. Crosstalk, Control to Common O/}

MC140678 MC140978
6
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RoN. ‘ON” RESISTANCE (OHMS)

RoN. “ON” RESISTANCE (OHMS)

Voo
KEITHLEY 160
DIGITAL
MULTIMETER
10k et
B 1Q
LDm RANGE X-Y
| |porren
vss
+

Figure 8. Channel Resistance (Rgn) Test Circuit

|

B

A =]
B—a—

7 7|Z 50%

Va 7‘Z 0%
tPHL
Vout 50%

Figure 9. Propagation Delay, Any Pair of
Address inputs to Output

Va
v

SO e

L
E v,

TYPICAL RESISTANCE CHARACTERISTICS

350
400
250
200
150
Tp = 125°C
100 el S L
S— —~ 25°C
50 1 = 6590
0
-10 -80 -60 -40 -20 0 02 40 60 80 10
Vin, INPUT VOLTAGE (VOLTS)
Figure 10.Vpp=75V,Vgg=~-75V
700
600
500
400 .
/
1\ =125°c
200 ,/ \‘
/ 1\ \25°c
7 N
100 -55°c
0 I
-10 -80 -60 -40 -20 6 02 40 60 80 10

Vin, INPUT VOLTAGE (VOLTS)
Figure 12, V\pp=25V,Vgg=-25Y

RoN. ‘ON" RESISTANCE {OHMS)

RoN- ‘CN” RESISTANCE (OHMS)

350

300

250

200

\

150

100 et

50

0
-10 -8.0 ~6.0 -40 -20 0 02 40 60 80 10

Vi, INPUT VOLTAGE (VOLTS)
Figure 11. Vpp =50V, Vgg=-5.0V

350

—
— Tp = 25°C
300 A\

P,

250

\VDD =25V

200

S,

100 o’ [

M 75V 7

50

0
-10 -8.0 -60 -4.0 -20 0 02 40 60 80 10

Vin, INPUT VOLTAGE (VOLTS)

Figure 13. Comparison at 25°C, Vpp = -Vssg

MOTOROLA CMOS LOGIC DATA
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APPLICATIONS INFORMATION

Figure A illustrates use of the Analog Multiplexer/Demulti-
plexer. The 0-to-5 volt Digital Contro! signal is used to
directly control a 5V, analog signal.

The digital control logic levels are determined by Vpp and
Vgs. The Vpp voltage is the logic high voltage; the Vgg volt-
age is logic low. For the example. Vpp = + 5 V = logic high at
the control inputs; Vgg = GND = 0 V = logic low.

The maximum analog signal level is determined by Vpp
and Vgs. The analog voltage must swing neither higher than
Vppnorlowerthan Vgs. The exampleshowsa5 Vp-p signal

which allows no margin at either peak. If voltage transients
above Vpp and/or below Vgg are anticipated on the analog
channels, external diodes (Dy) are recommended as shown
in Figure B. These diodes should be small signal types able
to absorb the maximum anticipated current surges during
clipping.

The absolute maximum potential difference between Vpp
and Vgg is 18.0 volts. Most parameters are specified up to
15 V which is the recommended maximum difference
between Vpp and Vgs.

+5V—|

F_!_.-

Vbp Vss
— 450V
5Vp.p SWITCH
ANALOG SIGNAL o COMMON §Vp-p
2.5V
+5Y on ANALOG SIGNAL 2 \/ 28
NC140878 —— GND
E"J.ﬁ';‘,’;"' 0-10-5 V DIGITAL NC140978
DIGITAL CONTROL SIGNALS
GIRGUITRY
Figure A. Application Example
Voo VoD
Ox Ox
switcH COMMON
0 on 0
Dx Ox
vss Vss
Figure B, External Germanium or Schotiky Clipping Diodes
MC14067B MC140978 MOTOROLA CMOS LOGIC DATA



OUTLINE DIMENSIONS
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OUTLINE DIMENSIONS
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Khoros is a software integration and development environment
that emphasizes information processing and data exploration.
The goal of the Khoros software is to provide a complete
application development environment that redefines the
software engineering process to include all members of the
project group, from the application end-user to the
infrastructure programmer. Khoros is a comprehensive system
that may be viewed in different ways, depending on your
scientific needs and objectives.
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Figure 1: Khoros provides a large varicty of programs for
information processing, data exploration, and data
visualization.

For those who need end user solutions to scientific problems,
Khoros may be used as it stands, providing a rich set of
programs for information processing, data exploration, and data
visualization. Multidimensional data manipulation operators
include pointwise arithmetic, statistic calculations, data
conversions, histograms, data organization, and size operators:
image processing routines and matrix manipulation are also
rovided. Interactive data visualization programs include an
image display and manipulation package, an animation
program, a 2D/3D plotting package, a colormap alteration tool,
and an interactive image/signal classification application. In
addition, 3D visualization capabilitics are aiso offered; a
number of data processing routines for 3D visualization are



provided, along with a software rendering application. The
Khoros operators are generalized, s h that each can solve
problems in a variety of specific are..s such as medical imaging,
remote sensing, process control, signal processing, and
numerical analysis.

All information processing and visualization programs in
Khoros are avaiiable via the visual programming environment,
Cantata. Cantata is a graphically expressed, event-driven, data
flow visual language which provides a visual programming
environment within the Khoros system. Data flow is a
"naturally visible" approach in which a visual program is
described as a directed graph, where each node represents an
operator or function and each directed arc represents a path over
which data flows. By providing a natural environment which is
similar to the block diagrams that are already familiar to
practitioners in the field, the visual language provides support
to both novice and experienced programmers. Cantata supports
coarse grain distributed processes; it can handle both stream
and block data. Its visual hierarchy, iteration, flow control, and
expression-based parameters make it a powerful simulation and
prototyping system.

For application developers, the Khoros Toolbox Programmer's
system consists of programming services and software
development tools that support all aspects of developing new
engineering and scientific applications. Applications written to
Khoros can take advantage of the same capabilities offered by
the Khoros data processing and visualization routines,
including the ability to transparently access large data sets
distributed across a network, operate on a variety of data and
file formats without conversion, simultancously support
different widget sets, and maintain a consistent presentation
with a standardized user interface. The software development
environment provides developers with a dircct manipulation
graphical user interface design tool, automatic code generation,
standardized user interface and documentation, and interactive
configurationn management. The Khoros software development
systei ¢an also be used for software integration, where existing
programs can be brought together into a consistent,
standardized, and cohesive environment.

Khoros provides a powerful working environment for the
engineering and scientific communities, addressing many of the
issues associated with quickly developing X Window based
applications, prototyping solutions to complex problems, and
utilizing the resources of a distributed network. The layered
approach of the Khoros infrastructure, and the concept of
program services provide developers with the flexibility to
create complex applications, while at the same time hiding the
intimidating details of operating systems and X Window



systems.

A common misperception is "hat there is a single application
named "Khoros." In fact, "Khoros" is the name referring to
hundreds of programs and thousands of library calls, available
in several discrete sets which are referred to as "toolboxes."
Khoros is a complete data exploration and software
development environment that reduces time in solving complex
problems, allows free sharing of ideas and information, and
promotes portability.

Background

Khoros originated as a research project at the University of
New Mexico. The first release of the Khoros system, Khoros
1.0 Beta, was made available via anonymous fip in October of
1990. Khoros 1.0 was released in May 1991; subsequent
versions of Khoros 1 were released thereafter. The last release
of Khoros 1 was Khoros 1.0.5, made available in March 1992.
Khoros 1 achieved popularity by providing a comprehensive set
of data processing algorithms focusing primarily on image
processing and signal processing; these were coupled avith
sophisticated visualization applications, and combined into a
consistent environment involving a standardized user interface
and access via a powerful visual programming language.

There were limitations to the Khoros 1 software design, that
prevented the expansion and flexibility of the system past a
certain point. The number and breadth of the data manipulation
programs was formidable, but critical issues such as handling of
large data sets, data type independence, file format
independence, and use of the algorithms with data of
dimensionality greater than 2 or 3 could not be addressed in the
Khoros | software design. The visual programming language,
Cantata, offered hicrarchy, control flow and usc of variables
and was very well accepted by the community, but the
monolithic design made it extremely difYicult to maintain and
cnhance. The softwarc development tools, developed originally
for the use of the Khoros developers rather than the Khoros
users, were rudimentary, not well integrated, and difficuit to
use. While the visualization applications themselves were
comprehensive and of high quality, the underlying librarics
were not designed to address the needs of developers designing
new visualization applications.

The Khoros Pro software infrastracture was carefully designed
from the ground up. It is not only able to address the critical
issucs that were unsclvable in the Khoros 1 system, it also has
the generality, flexibility, and extensibility to avoid reaching a
"saturation point" as Khoros 1 did.



Khoros Pro can handle large data sets and all of the Khoros Pro
visualization and data processing nrograms can operate on data
independent of its storage format. A variety of file formats is
directly supported by the Khoros Pro infrastructure; directly
supported file formats can be read by any Khoros Pro program
without conversion. The hundreds of Khoros Pro data
processing programs are an order of magnitude stronger than
their Khoros 1 predecessors, being based on a
multi-dimensional polymorphic data model which allows them
to operate in a 1D, 2D, 3D, 4D, or 5D space. Completing the
problem solving environment, Khoros Pro also offers a wide
selection of comprehensive applications for data visualization
and exploration.

The visual programming language of Khoros Pro is similar in
functionality to the Khoros 1 version, also offering visual
hierarchy, iteration, flow control, and expression-based
parameters. However, a number of enhancements have been
made, such as extensive refinement of the graphical user
interface, a new process scheduler, and the capability to
encapsulate a visual program into a standalone application. A
more subtle but perhaps even more important improvement is
that the bulk of the functionality for the visual language is no
longer supported in the visual language application itself, but in
a special visual programming toolkit. This modular approach
not only allows the visual programming ianguage to be flexible
and expandable enou