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Resumen

La medición multifrecuencia de impedancia eléctrica en medios biológi-
cos o bioimpedancia es una técnica que ha cobrado importancia en los
últimos años, debido a su relativa simplicidad de instrumentación, a su
capacidad de relacionarse con parámetros fı́sicos fundamentales como
la permitividad y la conductividad eléctrica, y a la relación de éstas
con diferentes estados fisiológicos. Sin embargo, la exhaustiva revisión
al estado del arte, en cuanto a la técnica se refiere, permitió observar
que la interpretación de datos experimentales se realiza de forma muy
general en la mayorı́a de las aplicaciones; ésto es, dejando a un lado as-
pectos propios de la naturaleza de los tejidos biológicos que pudieran
determinar caracterı́sticas particulares y caracterı́sticos de éstos. Con
base en ello, este trabajo pretende en primera instancia aclarar algu-
nos conceptos sobre las propiedades eléctricas y modelos relacionados
a medios biológicos. Por otra parte, se implementaron estrategias de
instrumentación, medición, identificación y estimación de parámetros
no convencionales en aplicaciones biológicas, con la finalidad de obte-
ner una mayor especificidad en el análisis de los datos experimentales,
mediante un sistema que opera en el rango de 1 kHz a 1 MHz, en
donde es posible obtener información relevante sobre la composición y
estructura de medios biológicos.

Se presentan los prototipos desarrollados para la medición multifre-
cuencia de impedancia, sus etapas y componentes principales, ası́ co-
mo los algoritmos de procesamiento involucrados en la medición. Te-
niendo como principal aportación el diseño de un sistema de medición
empleando la tecnologı́a System on Chip (SoC), la cual permite reali-
zar tareas dedicadas a hardware y software dentro de un mismo circuito.
Aprovechando ello, se implementaron técnicas espectrales de tal forma
que, el dispositivo realiza mediciones de impedancia con el uso de un
estimador no paramétrico, con alta resolución y buena relación señal a
ruido.

En cuanto al modelo de análisis e interpretación de datos de bioim-
pedancia, una de las contribuciones más importantes del trabajo está
dada en términos del modelo de distribución de tiempos de relaja-
ción (DRT: Distribution of Relaxation Times), el cual resulta ser un pro-
blema matemáticamente indeterminado. Para solucionarlo, se propone
un método de optimización basado en la discretización de la función
de distribución usando núcleos de base radial. Ası́, es posible atacar
el problema usando mı́nimos cuadrados con regularización a fin de
poner al modelo bajo un enfoque de estimación paramétrica. ¡Con los
datos obtenidos por el sistema de medición de espectroscopı́a de impe-
dancia eléctrica/electroquı́mica (EIS: Electrical/Electrochemical Impedan-
ce Spectroscopy) y el modelo DRT, se propone una nueva metodologı́a
denominada EIS-DRT para el análisis de datos experimentales en dos
principales aplicaciones. En primera instancia, se propone la diferen-
ciación de tejidos biológicos en condiciones ex-vivo. El procedimiento
emplea dos escenarios, i) la función de distribución obtenida por DRT
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como una representación caracterı́stica y no paramétrica de los tejidos
evaluados, y ii) un modelo paramétrico de estimación de impedancia
en términos de un circuito eléctrico equivalente. Los resultados obteni-
dos son comparados con el modelo de Cole-Cole, con la finalidad de
evaluar la propuesta. Finalmente, se presentan mediciones EIS en mi-
crocoloides compuestos de partı́culas dieléctricas en un medio conduc-
tor, a diferentes concentraciones. Las mediciones son validadas usando
un circuito equivalente previamente reportado en la literatura. Poste-
riormente, se analizan con la metodologı́a EIS-DRT, la cual permite
identificar dos procesos en los coloides, i) la polarización de los electro-
dos, y ii) las concentraciones de las muestras. Con ello, se propone un
nuevo método de sensado para este tipo de sistemas en términos de
la relación que existe entre el tiempo de relajación y la concentración.
Los resultados muestran una alta sensibilidad y buena resolución, con
potencial aplicación en cultivos celulares.

Ası́, el conjunto de lo descrito en esta tesis constituye un marco de refe-
rencia para la caracterización de impedancia eléctrica multifrecuencia,
visto desde una perspectiva innovadora a los métodos convencionales,
y con miras hacı́a diversas aplicaciones biológicas.
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Abstract
Electrical impedance multifrequency measurement in biological media,
namely bioimpedance, is a widely used technique that has become rele-
vant in the last years. This is due to its relative simple instrumentation,
its ability to relate to fundamental physical parameters, such as elec-
trical permittivity and conductivity, and their relationship to physiolo-
gical states. Nevertheless, the state-of-the-art revision about bioimpe-
dance, suggested that the data analysis is commonly done in a general
fashion, leaving aside characteristic and particular aspects that should
be taken into account, when evaluating the electrical response of bio-
logical samples. Based on this situation, the present work, attempts to
clarify some concepts about the electrical properties and models, rela-
ted to biological media. In this context, the present thesis shows the im-
plementation of non-conventional strategies for instrumentation, mea-
surement, identification and parameter estimation in bio-applications.
The aim is to obtain greater specificity in the analysis of experimental
data with a system operating in the range from 1 kHz to 1 MHz, whe-
re it is possible to obtain useful information about the structure and
composition of biological media.

The developed systems are presented in terms of its main stages and
components, as well as the processing algorithms involved in the mea-
surement. In this sense, the main contribution comprises the design of
a measurement system based on the System on Chip (SoC) technology,
which allows to perform hardware and software tasks within a single
chip. Taking on advantage of the SoC, spectral techniques were imple-
mented on it, such that the device features of accurate estimation, high
resolution and good signal to noise ratio, are presented.

In terms of the model for data analysis and interpretation, one of the
main contributions of this work is given in terms of the distribution
of relaxation times (DRT) model, which is a mathematical ill-posed
problem. For its solution, we propose an optimization method based
upon the distribution function discretization by means of radial basis
kernels. Thus, the problem can be tackled in a regularized least-squares
fashion within a parametric estimation approach.

With the collected data by the electrical/electrochemical impedance
spectroscopy (EIS) measurement system and the DRT model, a novel
EIS-DRT methodology, for experimental data analysis is proposed and
demonstrated by means of two main applications. In first term, the
differentiation of ex-vivo biological tissues. The procedure exhibits two
main scenarios, i) the distribution function retrieved by DRT as a cha-
racteristic and non-parametric representation of the tissues, and ii) a
parametric model for impedance estimating in terms of an equivalent
electrical circuit. The results are compared with the Cole-Cole model
in order to evaluate the proposal. Finally, the work shows EIS mea-
surements in microcolloidal samples, composed by dielectric particles
at different concentrations, suspended in a highly conductive medium.
The collected data are validated using an equivalent circuit previously
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reported in the literature. Afterwards, data are analyzed using the pro-
posed EIS-DRT methodology, allowing to identify two processes in the
colloidal samples, i) the electrode polarization, and ii) the concentration
of the samples. With this, a new sensing method is proposed for this
kind of systems, in terms of the relationship between the relaxation
times and the concentration. Results show high sensitivity and good
resolution, with potential application in cell culture characterization.

Therefore, the joint topics shown in this thesis constitutes a reference
framework for electrical impedance characterization, as an innovative
approach to the conventional ones, towards to several biological appli-
cations.
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Índice de figuras

3.6. Análisis de los datos del ruido aditivo η(t). (a) Histograma y
ajuste a una distribución Gaussiana. (b)FFT del ruido con distri-
bución compleja circular. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
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3.8. Señal multi-senoidal de excitación v(t). (a) Representación tempo-
ral and, (b) magnitud del espectro en el dominio de la frecuencia. 44

3.9. Diagrama de Bode de la impedancia estimada con Ẑ y el modelo
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Caṕıtulo 1

Introducción

En este capı́tulo se hace una revisión a los antecedentes y estado del arte en
cuanto a técnicas de medición de impedancia eléctrica en tejidos biológicos
se refiere. Se describen los métodos de interpretación de datos y algunas
potenciales aplicaciones de la técnica. Se plantea el problema que la presente
tesis pretende abordar, enfatizando en las contribuciones de este trabajo.
Finalmente, se presenta la organización del manuscrito.

1.1. Antecedentes y motivación

La espectroscopia de impedancia eléctrica (EIS: Electrical Impedance Spectros-
copy) es una técnica que comenzó a ser estudiada desde finales del siglo
XIX por Oliver Heaveside. Sin embargo, no fue hasta los años 70 del siglo
XX, con la invención de instrumentos sofisticados de medición de impedan-
cia, que la EIS toma fuerza para ser aplicada en el estudio de materiales y
procesos [1]. Básicamente la espectroscopia de impedancias estudia la depen-
dencia en frecuencia de la interacción de un campo eléctrico con materiales
conductores y dieléctricos principalmente [2]. Mediante esta técnica es po-
sible conocer el comportamiento y las propiedades eléctricas del material
bajo estudio, modelando su respuesta en términos de mecanismos de con-
ducción de corriente eléctrica, ası́ como mecanismos de polarización de la
materia. La EIS ha sido ampliamente utilizada en procesos electroquı́micos
tales como el análisis de la corrosión en metales [3] y el monitoreo del estado
de carga de baterı́as [4]. Por otro lado, una fuerte aplicación de la EIS es en
el estudio y caracterización de medios biológicos, dado que la impedancia
eléctrica provee valiosa información acerca de las células, su membrana y los
fluidos intra y extra celulares [5]. Más aún, estudiar la respuesta eléctrica de
tejidos biológicos en un amplio rango de frecuencias, es de suma importan-
cia ya que las propiedades intrı́nsecas de este tipo de material exhiben una
fuerte dependencia con la frecuencia del campo eléctrico, conocida como

1



1. Introducción

regiones de dispersión o dispersiones [6]. En la literatura está claramente re-
portado que las bandas de frecuencias entre los kHz y las decenas de MHz
revelan información sobre la composición y estructura de medios biológicos,
en términos de los fluidos intra y extra celulares, ası́ como de la membra-
na celular. Por otro lado, el diseño de instrumentos de medición en dicho
rango de frecuencias es relativamente simple [7]. La impedancia eléctrica en
tejidos biológicos, comúnmente llamada bioimpedancia tiene como objetivo
de estudio diagnósticos clı́nicos e investigación, relacionados con diferen-
tes patologı́as y enfermedades. La medición de bioimpedancia resulta ser
una herramienta atractiva para el estudio del comportamiento eléctrico de
medios biológicos, cuya composición y estructura están estrechamente rela-
cionados con sus propiedades eléctricas, de tal forma que es posible extraer
información sobre el estado fisiológico del medio bajo estudio.

Aún con todo ello, existen interesantes retos respecto a la medición de bioim-
pedancia. Por una parte, lo relativo al diseño de instrumentos ad-hoc para los
rangos de impedancias y frecuencias a evaluar, el escalamiento de los siste-
mas de medición, y caracterı́sticas de alta resolución, sensibilidad y relación
señal a ruido. Mientras que por otra parte el análisis de datos de impedancia
y su interpretación sugiere el uso de técnicas alternativas a las ya existentes.
En este sentido, es relevante determinar valores caracterı́sticos de la bioim-
pedancia como función de la frecuencia ó espectro de impedancias.

Recientemente, se han publicado diversos trabajos relacionados con el di-
seño de nuevos sistemas e instrumentos de medición de impedancia, los
cuales añaden mejoras a la técnica convencional. Por mencionar sólo algu-
nos, en [8] se presenta un sistema que reduce efectos parásitos indeseables
en las mediciones mediante el diseño de una fuente de corriente. En [9] se
muestra el desarrollo de un chip inalámbrico implantable para mediciones
de impedancia, y en [10] el uso de un dispositivo lógico programable mues-
tra las ventajas en el diseño de un analizador de respuesta en frecuencia.

En cuanto a las aplicaciones para medir y estudiar bioimpedancia, es po-
sible encontrar trabajos en donde se determinan diversas condiciones de
tejido debido a afecciones patológicas y fisiológicas. Ejemplo de ello son, la
aplicación en la determinación de propiedades de tejidos con cáncer y sin
éste, antes y después de tratamientos radiológicos [11]. La realización de
estudios de cáncer de mama y su diferenciación [12]. En la detección tem-
prana de úlceras gástricas [13]. La caracterización in-vivo de procedimientos
de broncoscopı́a [14], en donde se estudian las varaciones de la impedan-
cia del tejido con respecto del tiempo. El estudio en condiciones ex-vivo del
cerebro bajo condiciones normales, de isquemia y de hemorragia [15]. Eva-
luación de pacientes con accidente cerebro-vascular agudo [16], para fines
de su recuperación y rehabilitación; entre muchas otras aplicaciones muy
relacionadas con las áreas anteriormente mencionadas.
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1.1. Antecedentes y motivación

En la mayorı́a de las aplicaciones de medición multifrecuencia de bioimpe-
dancia realizan la interpretación de los datos experimentales usando extrac-
ción de parámetros de forma muy general, ésto realizado mediante méto-
dos gráficos y ajustando los datos al modelo clásico de Cole-Cole [17] usan-
do el algoritmo de mı́nimos cuadrados no lineales. Posteriormente dichos
parámetros son relacionados con procesos biológicos, ası́ como a condicio-
nes fisiológicas. Este procedimiento de análisis es ampliamente reportado
en la literatura, como puede leerse en [18–22]. En donde la metodologı́a
es esencialmente similar aunque con modificaciones en la interpretación, la
técnica de medición y la robustez del algoritmo de ajuste, principalmente.

A pesar de la eficiencia del modelo de Cole-Cole para aproximar los da-
tos experimentales de impedancia, la identificación y caracterización de los
mecanismos de relajación dieléctrica y conducción eléctrica no es del todo
descrita por el modelo, ya que éste puede ser considerado como descripti-
vo y no precisamente como medio para modelar los procesos fı́sicos. Por
otro lado, el modelo de Cole-Cole requiere de conocimiento previo sobre
las propiedades y la estructura del material bajo estudio para su correcta
interpretación.

El modelo de distribución de tiempos de relajación (DRT: Distribution of Re-
laxation Times) es por el contrario conocido por su potencialidad en identi-
ficar claramente procesos dieléctricos y de conducción en fenómenos elec-
troquı́micos principalmente [23], [24]. Brevemente, el modelo DRT permite
realizar una transformación de los datos de impedancia, del dominio de
la frecuencia a un dominio de constantes de tiempo. Con ello, es posible
obtener una función de distribución que agrupa los diferentes mecanismos
de relajación, y cuya interpretación resulta ser especı́fica y particular de
los medios bajo estudio. Sin embargo, el principal problema por el cual el
modelo DRT se evita emplear radica en su complejidad matemática para
solucionarlo. Aunado a ello, hasta donde se sabe, el modelo DRT no ha sido
ampliamente explotado y aplicado a aplicaciones biológicas, es decir, para
la interpretación de datos multifrecuencia de bioimpedancia.

Por otra parte, dada la estrecha relación de las caracterı́sticas eléctricas de
medios biológicos con la impedancia eléctrica, es de suponerse que la bioim-
pedancia puede ser estudiada como un sistema formado por la interacción
de elementos eléctricos pasivos, cuyo comportamiento depende del tiempo,
i.e. un sistema dinámico [25]. Ası́, dicho sistema puede ser identificado me-
diante distintos métodos a fin de estimar parámetros relacionados con pro-
cesos fisiológicos y estructurales, de tal forma que el medio biológico bajo
estudio pueda ser representado mediante un modelo dinámico [26].
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1. Introducción

1.2. Planteamiento del problema

Una vez establecidos los conceptos fundamentos sobre medición de impe-
dancia eléctrica y sus potenciales aplicaciones a medios biológicos, el pro-
blema que el presente trabajo pretende abordar se formula de acuerdo a las
siguientes premisas.

Información útil de la respuesta eléctrica de tejidos biológicos se en-
cuentra en el intervalo de kHz a decenas de MHz.

Un sistema de medición de impedancia eléctrica en el rango 1 kHz a 1
MHz puede ser diseñado con instrumentación relativamente simple.

Es posible diseñar estrategias de procesamiento de señales para incre-
mentar la calidad en las mediciones multifrecuencia de impedancia.

Un sistema biológico puede ser estudiado como un sistema dinámico
lineal e invariante en el tiempo, bajo ciertas condiciones.

La respuesta en frecuencia del sistema biológico bajo estudio puede
ser estimada mediante técnicas paramétricas y no paramétricas, aún
en presencia de ruido en las mediciones.

El modelo de distribución de tiempos de relajación puede ser útil para
el análisis de datos de bioimpedancia, a fin de obtener una ”huella
digital”del medio a caracterizar.

Por tanto, la hipótesis a demostrar puede sintetizarse de la siguiente manera.

Considere que un medio ó tejido biológico cuyas propiedades eléctricas efectivas,
permitividad ε y conductividad σ, presentan una fuerte dependencia con respecto a
la frecuencia ω del campo eléctrico aplicado. La respuesta eléctrica de dichos medios
puede ser descrita por la medición de la impedancia eléctrica relacionada con ellos,
mediante la aplicación de un voltaje y la medición de la corriente que se establece
en el medio, ambos a la misma frecuencia ω. La medición de impedancia deberá
ser realizada para un intervalo de frecuencias donde sea posible extraer información
sobre la estructura y composición del tejido bajo estudio.

1.3. Contribuciones

El presente trabajo propone el diseño de un sistema integral de medición
de impedancia en tejidos biológicos, en donde la instrumentación electróni-
ca, el procesamiento de señales y el modelado de los datos experimentales
son en conjunto su parte fundamental. La principal contribución de la tesis
radica en proponer una solución alternativa al problema de medición de bio-
impedancia multifrecuencia y al análisis de los datos desde una perspectiva
distinta a aquellas reportadas previamente en la literatura. Las aportaciones
desprendidas del trabajo de investigación son las siguientes.
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1.3. Contribuciones

Comercialmente existen instrumentos medidores de impedancia de al-
to costo y poca escalabilidad hacia diversas aplicaciones. Por ello, se
propuso el diseño de un sistema de medición de impedancias en el ran-
go de 1kHz a 1MHz (aunque puede extenderse fácilmente) empleando
un circuito detector de ganancia y fase, con alta resolución y baja in-
certidumbre en las mediciones. El diseño del sistema está reportado
en [27].

Dada la premisa sobre la utilidad del modelo DRT en medios biológi-
cos, en [28] se presenta la combinación del sistema de medición EIS
anteriormente citado con una solución al modelo DRT. Además, se va-
lidó la metodologı́a EIS-DRT analizando mediciones de impedancia en
tres tejidos biológicos preservados en formol, en donde se obtuvo una
clara diferenciación de los medios caracterizados.

Una vez validada la metodologı́a EIS-DRT, se realizó un protocolo ex-
haustivo de medición en muestras ex-vivo de tejido biológico de seis
diferentes órganos de rata de la cepa Wistar, una de las cepas de ra-
tas más populares utilizadas para la investigación de laboratorio. Los
resultados obtenidos fueron validados estadı́sticamente y ajustados al
modelo DRT, obteniendo como resultado una función de distribución
de tiempos de relajación única para cada tejido. Con ello fue posible
demostrar la potencialidad del método propuesto a la diferenciación
de tejidos biológicos, como se puede leer en [29].

Considerando al medio biológico bajo estudio como un sistema dinámi-
co, en [30] se presentaron resultados numéricos de estimación de paráme-
tros de bioimpedancia considerando una señal de excitación rápida y
de gran ancho de banda. La finalidad del trabajo fue proponer una
metodologı́a de estimación de parámetros de bioimpedancia usando
mediciones espectrales rápidas. Además se formalizó la solución al
modelo DRT, desde la perspectiva de un problema de optimización
resuelto con técnicas de estimación paramétrica.

Dada la potencialidad y robustez de la metodologı́a de mediciones
espectrales rápidas con el uso de señales de excitación con alto con-
tenido espectral. En [31] se presenta la instrumentación del método
empleando dispositivos electrónicos de vanguardia, i.e. un dispositivo
SoC (System on Chip), para implementar un estimador no paramétrico,
de alta velocidad, gran ancho de banda, alta relación señal a ruido y
baja incertidumbre. Por otro lado, mediante el nuevo sistema de me-
dición se plantea el escalamiento de mediciones EIS en aplicaciones
micrométricas con potencialidad de aplicación a medios biológicos, co-
mo suspensiones celulares [32].
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1.4. Estructura de la Tesis

El contenido de la tesis se encuentra dividido en seis capı́tulos (incluyen-
do la presente introducción). El Capı́tulo 2 contiene toda la información
preliminar necesaria para entender el contenido del trabajo, se aborda la no-
tación utilizada, las definiciones y proposiciones más importantes, ası́ como
el análisis de los modelos de interpretación de impedancia eléctrica multi-
frecuencia.

El Capı́tulo 3 presenta el sistema de medición multifrecuencia, en donde
es importante resaltar las dos secciones principales referentes a los dos sis-
temas de medición diseñados y empleados para los resultados finales del
trabajo. Además, se describen las etapas y procedimientos más importantes
de los sistemas de medición en forma conceptual.

En el Capı́tulo 4 se describe la metodologı́a de solución al modelo DRT, abor-
dando las definiciones y procedimientos más importantes. La aproximación
de la función de distribución de tiempos de relajación mediante kernels y el
uso de mı́nimos cuadrados con regularización, son la parte fundamental del
capı́tulo. Aunque es un capı́tulo con fuerte contenido matemático, se refiere
al lector a fuentes de consulta en caso de requerir un estudio más profundo
de los temas aquı́ abordados.

Por su parte, el Capı́tulo 5 muestra los resultados obtenidos en términos
de la aplicación de la metodologı́a EIS-DRT aplicada a la diferenciación de
tejidos biológicos en condiciones ex-vivo, y de la caracterización de la con-
centración de microcoloides compuestos de partı́culas dieléctricas en una
matriz conductora.

Finalmente se presenta el Capı́tulo 6, dedicado a las conclusiones obtenidas
como producto del trabajo, ası́ como al trabajo a futuro inmediato, resultado
de la lı́nea de investigación cultivada durante el desarrollo de esta tesis.
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Caṕıtulo 2

Preliminares

En este capı́tulo se presentan los conceptos elementales para formular el pro-
blema de medición de impedancia eléctrica. Se revisan los modelos fı́sicos
de respuesta eléctrica en medios biológicos y su equivalencia con circuitos
eléctricos. Finalmente se describen los modelos de interpretación de datos
de bioimpedancia.

2.1. Notación

, Por definición
R Campo de los números reales
Z Campo de los números enteros
I Campo de los números imaginarios
C Campo de los números complejos
z∗ Número complejo de la forma z∗ = a + jb
j Número imaginario

√
−1

zRe Parte real del número complejo z∗ = a + jb
zIm Parte imaginaria del número complejo z∗ = a + jb
|z| Magnitud o módulo del número complejo z∗ = a + jb
∠z Ángulo o fase del número complejo z∗ = a + jb
Z Impedancia eléctrica compleja
Rn×m Espacio de matrices con n renglones y m columnas
L{·} Operador transformada de Laplace
F{·} Operador transformada de Fourier
ū Valor medio de la variable u
û Valor estimado de la variable u
ũ Valor medido de la variable u
u? Valor óptimo de la variable u
E{u} Valor esperado de una variable u
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2. Preliminares

2.2. Propiedades eléctricas de medios biológicos

Desde el punto de vista de la teorı́a electromagnética, cuando un sistema de
cargas está sujeto a un campo eléctrico ~E uniforme, el movimiento de éstas
ocurre dependiendo de su naturaleza. En un primer caso, el libre movimien-
to de las cargas es impuesto por el campo eléctrico aplicado, resultando en
la traslación de las cargas positivas en dirección al campo ~E, mientras que
las negativas lo hacen en dirección opuesta. En segunda instancia, el campo
~E induce un movimiento de rotación de las cargas, tal que éstas se alinean
paralelamente a la dirección del campo eléctrico. En tales casos, el resultado
es una corriente de conducción ~Jc y una corriente de desplazamiento o po-
larización ~Jp, respectivamente. En general un sistema de dipolos inducidos
o permanentes es denominado dieléctrico ideal; sin embargo en realidad un
dieléctrico considera también cargas que pueden moverse libremente.

Observación 1. Es importante mencionar que en este trabajo se hace referencia a
la conductividad y permitividad eléctrica considerando a éstas como efectivas, i.e.,
son estudiadas desde un punto de vista macroscópico.

Proposición 1. Un medio biológico presenta propiedades intrı́nsecas de un mate-
rial dieléctrico con permitividad efectiva ε debida al desplazamiento de cargas dentro
del material, pero a la vez también presenta una conductividad efectiva σ asociada a
los portadores de carga cuyo movimiento es libre. Ası́, la densidad de corriente total
~J en un medio biológico está dada por

~J = ~Jc +~Jp. (2.1)

Prueba. La ley de Ampere-Maxwell [34] relaciona la suma de las corrientes
de conducción y de desplazamiento con el rotacional del campo magnético
~H,

~∇× ~H = ~Jc +~Jp, (2.2)

en donde, de acuerdo a la ley de Ohm, la corriente de conducción está defi-
nida como

~Jc , σ~E, (2.3)

mientras que la corriente de polarización está dada por la variación del
vector desplazamiento eléctrico ~D,

~Jp ,
∂~D
∂t

, (2.4)

en donde para medios dieléctricos

~D = ε~E = ε0~E + ε0χ~E = ε0~E + ~P, (2.5)
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siendo ε0 = 8,854× 10−12F/m la permitividad del vacı́o y χ la susceptibili-
dad eléctrica. El vector ~P = ε0χ~E corresponde a la polarización dieléctrica
del material.

Considerando que el campo eléctrico aplicado es armónico a frecuencia an-
gular ω = 2π f con amplitud E0, de la forma

~E(t) = E0 exp−jωt, (2.6)

cuya representación en el dominio de la frecuencia está dada por F{~E(t)} =
~E(ω).

La corriente total también estará dada en función de ω, la cual resulta al
aplicar F{~J} en la ec. 2.1,

~J(ω) = σ~E(ω) + jωε~E(ω) (2.7)

= (σ + jωε)~E(ω).

De esta última expresión, es posible definir a la permitividad eléctrica ε ∈ C

como

ε , εr − j
σ

ωε0
. (2.8)

y de manera análoga a la conductividad eléctrica σ ∈ C como

σ , (jωε)ε0, (2.9)

en donde la εr = (1 + χ) es la permitividad relativa del material. �

Observación 2. En materiales biológicos la corriente de conducción está dada prin-
cipalmente por la movilidad de iones hidratados [35], mientras que la corriente des-
plazamiento se asocia con el desplazamiento de moléculas polares y por dipolos indu-
cidos en las superficies de las membranas celulares [36].

Sı́ la conductividad y la permitividad no dependen de la frecuencia, se pue-
de deducir del análisis anterior que, la corriente de conducción es constante,
mientras que la de desplazamiento incrementa con la frecuencia. Sin embar-
go, para los medios biológicos existe una descripción mas general, en la cual
tanto ε como σ dependen de la frecuencia ω, dicha dependencia se conoce
como regiones de dispersion o simplemente dispersiones [37].

2.2.1. Dispersiones

En la Fig. 2.1 se muestra una representación esquemática de la permitividad
relativa εr y de la conductividad σ como función de la frecuencia. Una dis-
persión es la transición de un nivel a otro en el valor de dichas propiedades.
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Es posible observar que εr decrece, mientras que σ aumenta, conforme la
frecuencia f incrementa. Por otro lado, en la Fi. 2.1 se pueden observar tres
transiciones en bajas, medias y altas frecuencias, denominadas dispersiones
α, β y γ respectivamente. En [5], Schwan estableció la clasificación de las dis-
persiones en donde las propiedades del tejido biológico son caracterizadas,
de acuerdo a lo siguiente:

En frecuencias desde los mHz y hasta unos cuantos kHz, la dispersión
α se asocia con la actividad de iones cerca de la superficie de la mem-
brana celular, ası́ como procesos de difusión iónica. El fenómenomeno
más interasante a estudiar en esta región es el efecto de la doble capa
eléctrica, formada entre el medio extracelular y la membrana; sin em-
bargo, dicho fenómeno es complicado de medir y modelar debido a
la existencia de la interfaz electrodo(metálico) y el electrolito, la cual
opaca las mediciones reales del tejido. [38].

Entre las decenas de kHz y las decenas de MHz, la dispersión β es
asociada principalmente a la polarización de las membranas celula-
res, las cuales actúan como barreras al flujo de iones entre los medios
intra y extra celulares. En este sentido, el fenómeno caracterı́stico de
esta región corresponde a la polarización interfacial (efecto Maxwell-
Wagner), el cual se debe a la acumulación de cargas en la interfaz de la
membrana celular. Esta región también se relaciona con mecanismos
de polarización de proteı́nas y otras macro-moléculas orgánicas. La
medición de las propiedades eléctricas en esta región permite obtener
información directamente relacionada con la composición y estructura
del tejido [39].

En la región de los GHz, la dispersión γ se asocias con mecanismos de
polarización por orientación en medios polares tales como agua, sales
y algunas proteı́nas. La principal desventaja de esta dispersión radica
en que la instrumentación del experimento requiere equipo sofistica-
do, además que la información obtenida de ella no está directamente
relacionada con la estructura del tejido y es empleada en estudios rela-
cionados con el contenido de agua en los tejidos.

Observación 3. Los medios biológicos son materiales dispersivos, tanto la permiti-
vidad como la conductividad eléctricas son funciones de la frecuencia ω del campo
eléctrico aplicado.

ε(ω) = εRe (ω) + jεIm (ω)

σ(ω) = jωε(ω) = σRe (ω) + jσIm (ω)
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Figura 2.1: Dependencia en frecuencia de la permitividad relativa y la conductividad de un medio
biológico.

2.2.2. Función dieléctrica en frecuencia

Considere un campo eléctrico dependiente del tiempo, a frecuencia ω y con
amplitud constante E0,

~E(t) = E0 cos(ωt). (2.10)

En bajas frecuencias la polarización del material estará en sincronı́a con el
campo eléctrico, pero al incrementar la frecuencia, la polarización comen-
zará a desfasarse. En términos del desplazamiento eléctrico ~D, éste tendrá
la misma dependencia temporal pero con un retardo de fase,

~D(t) = D0 cos(ωt− δ) = (Do cos δ) cos(ωt) + (D0 sin δ) sin(ωt)

, ε′~E(t) + ε′′~E(t + π/2). (2.11)

Las relaciones anteriores pueden ser escritas en notación compleja, en térmi-
nos de la frecuencia ω, como sigue,

~E(t) = E0e±jωt

ε(ω) , ε′(ω)± jε′′(ω)

~D(ω) = ε(ω)~E(ω). (2.12)
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2. Preliminares

En donde la parte real de la función dieléctrica es εRe (ω) , ε′(ω), mientras
que la parte imaginaria está dada por εIm (ω) , ε′′(ω)

2.2.3. Polarización y relajación dieléctrica

Cuando un material es excitado por un campo eléctrico con dependencia
temporal ~E(t), existen tres mecanismos de polarización: (i) electrónica, (ii)
atómica y (iii) por orientación [40]. Las primeras dos se establecen de forma
casi instantánea mientras que a la última le toma un cierto tiempo alcanzar
su valor en estado estable. Ası́, la polarización total puede ser descrita como
un proceso de primer orden caracterizado por una constante de tiempo τ.
Por otro lado, cuando ~E(t) se deja de aplicar, el proceso es revertido y los
efectos de polarización electrónica y atómica se desvanecen casi inmediata-
mente, mientras que la polarización dipolar decae lentamente.

Proposición 2. El estado de polarización de un material biológico es descrito por
un sistema causal, estable, y lineal e invariante en el tiempo (LTI: Linear Time-
Invariant) de primer orden.

Prueba. El material puede considerarse como un sistema sujeto a una exci-
tación dada por el campo eléctrico ~E(t), y cuya respuesta es la polarización
~P(t). La relación entrada/salida está dada por la transformación G(t). Ası́,
la respuesta del sistema puede ser escrita como [41]

~P(t) =
∫ ∞

−∞
ε0~E(τ)G(t− τ)dτ. (2.13)

La integral 2.13 establece que la respuesta ~P(t) a un campo eléctrico arbitra-
rio ~E(t), puede obtenerse mediante la convolución de éste y la respuesta al
impulso unitario G(t)

~P(t) = ~E(t) ∗ [ε0G(t)] ,
∫ ∞

−∞
ε0~E(τ)G(t− τ)dτ. (2.14)

Aplicando la transformada de Fourier F{·} de ambos lados de la expresión
anterior se obtiene que,

F{~P(t)} = F{~E ∗ [ε0G(t)]} y (2.15)
~P(jω) = ε0G(jω)~E(jω). (2.16)

De la ecuación anterior es posible deducir que G(jω) , χ(jω), lo cual cum-
ple con la definición de polarización dieléctrica,

~P(jω) = ε0χ(jω)~E(jω). (2.17)
�

Definición 1. La susceptibilidad eléctrica χ(jω) ∈ C es de la forma:

χ(jω) = χRe + jχIm , (2.18)

donde χRe es la parte real y χIm es la parte imaginaria.
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2.2. Propiedades eléctricas de medios biológicos

Modelo de Debye

El objetivo del modelo de Debye es encontrar una expresión para susceptibi-
lidad eléctrica de la definición anterior, tal que χ(jω) , χD(jω), en donde
χD(jω) denota a la susceptibilidad de Debye. Ası́, es posible entonces deri-
var una expresión para la función dieléctrica de la sección 2.2.2.

Proposición 3. La expresión de la susceptibilidad eléctrica en el dominio de la fre-
cuencia puede ser caracterizada por una función de transferencia de primer orden,
con un polo ubicado en el inverso del tiempo de relajación, τ.

Prueba. La polarización ~P(t) por orientación o dipolar puede ser escrita en
términos del siguiente modelo dinámico [40, 42],

d~P(t)
dt

+
1
τ
~P(t) = 0, (2.19)

cuya solución en ausencia de entradas y sujeta a la condición inicial ~P(0) =
Ps es,

P(t) = Pse−t/τ. (2.20)

Dado que el interés de este trabajo es realizar un análisis en el dominio de la
frecuencia, considere ahora una entrada armónica a~E(t) = E0ejωt con a 6= 0,

d~P(t)
dt

+
1
τ
~P(t) = a~E(t). (2.21)

Aplicando la transformada F{·} a la ecuación diferencial y operando los
términos, se obtiene que

~P(jω) =
aτ

1 + jωτ
~E(jω), (2.22)

comparando esta última expresión con la ecuación 2.17, se define a la sus-
ceptibilidad como

χ(jω) , χD(jω) =
χs

1 + jωτ
, (2.23)

en donde χs es la susceptibilidad estática, i.e., cuando ω → 0. �

Como se sabe, la polarización de un material está dada por diferentes meca-
nismos, los cuales para los fines de este trabajo, es posible separarlos en dos,
la polarización inducida y la polarización de Debye [43].

Suposición 1. La polarización total de un material biológico está dada por la su-
perposición de la susceptibilidad inducida χI y la susceptibilidad de Debye χD. En
términos de la susceptibilidad eléctrica se tiene entonces que,

χT = χI + χD. (2.24)
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Siguiendo la suposición anterior y recordando que εr , χ + 1, la función
dieléctrica total es,

εT(ω) = 1 + χT = 1 + (χI + χD) . (2.25)

En este punto es necesario evaluar a la permitividad total tomando el lı́mite
en los extremos de frecuencia y definir a éstos como,

εs , εT(ω → 0) = 1 + χI + χs, (2.26)

ε∞ , εT(ω → ∞) = 1 + χI, (2.27)

en donde εs es la permitividad estática o en bajas frecuencias, y ε∞ es la aso-
ciada a altas frecuencias. Es posible definir la relación entre estas, tomando
la diferencia entre sus valores tal que,

∆ε , εs − ε∞ = χs, (2.28)

combinando la ec. 2.28 en la susceptibilidad de Debye (ec. 2.23) y sustituyen-
do en la función dieléctrica total (ec. 2.25), la función dieléctrica de Debye
puede ser definida como,

εD(ω) , εT = ε∞ +
∆ε

1 + jωτ
. (2.29)

De la expresión anterior se observa que εD(ω) ∈ C, por lo que la parte
real e imaginaria se obtienen multiplicando a la ec. 2.29 por su complejo
conjugado, lo cual resulta en la componente real εRe

D (ω),

εRe
D (ω) = ε∞ +

εs − ε∞

1 + (ωτ)2 , (2.30)

y en la componente imaginaria εIm
D (ω),

εIm
D (ω) =

(ωτ)(εs − ε∞)

1 + (ωτ)2 . (2.31)

Observación 4. En este trabajo se considera que ε∞ ∈ R>0, es una constante;
sin embargo, en general, esto no necesariamente es ası́ y depende también de la
frecuencia, ya que en muy altas frecuencias ( dispersión γ), existen otros mecanismos
que inducen momento dipolar como es el caso de la permitividad dada por el modelo
de Lorentz [34].
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2.3. Impedancia eléctrica

Modificaciones al modelo de Debye

Lo anteriormente expuesto considera a un material dieléctrico perfecto, es
decir sin pérdidas, comúnmente asociadas a las corrientes de conducción
[40]. Sin embargo, los medios biológicos presentan estas últimas en los flui-
dos intra y extra celulares [38]. Por lo cual es necesario incluir un término
más en la función dieléctrica de Debye que incorpore las caracterı́sticas de
conducción.

Definición 2. La función dieléctrica de un medio biológico ε(ω) ∈ C es modelada
como la permitividad de Debye más término adicional de conductividad eléctrica
dado por el modelo de Drude [34].

ε(ω) , ε∞ +
∆ε

1 + jωτ︸ ︷︷ ︸
εD(ω)

−j
σs

ωε0
, (2.32)

siendo σs ∈ R≥0 una constante, la conductividad estática, i.e., a frecuencias
ω → 0. Aún ası́, dado que en altas frecuencias, i.e., ω → ∞ se debe conside-
rar que σs no es más un constante, y por ende ésta debe ser descrita como
una función de la frecuencia.

Alternativamente, la conductividad de un dieléctrico con un tiempo de rela-
jación se expresa de acuerdo al siguiente modelo [5, 38, 43]

σ(ω) , σs + (σ∞ − σs)
ω2τ2

1 + ω2τ2 , (2.33)

donde

(σ∞ − σs) =
ε0(∆ε

)
τ, (2.34)

siendo σs la conductividad a bajas frecuencias o asociada a la corriente di-
recta y σ∞ la conductividad en altas frecuencias.

2.3. Impedancia eléctrica

En la práctica, la forma de cuantificar y caracterizar las propiedades eléctri-
cas de un material biológico es a través de la aplicación de un campo eléctri-
co inducido a través de una diferencia de potencial o voltaje V, mientras
que la medición de la densidad de corriente puede hacerse a través de la
intensidad de corriente I, en donde ambas son consideradas como variables
escalares o señales. Cómo se estudió en las secciones anteriores, la respuesta
eléctrica de medios biológicos puede ser caracterizada por sistemas linea-
les, y considerando que el interés de este trabajo es en el dominio de la
frecuencia, es posible obtener expresiones de voltaje y corriente en términos
de fasores.
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Definición 3. Considere un circuito eléctrico formado por una interconexión ar-
bitraria de elementos LTI [44]. Sea una señal de voltaje a frecuencia ω dado por
,

v(t) = Vo cos(ωt + ϕ), (2.35)

con Vo y ϕ, la amplitud y la fase de la señal, respectivamente, cuya representación
como fasor V ∈ C es

V , Voejϕ, (2.36)

donde Vo = |V| es la magnitud y ϕ = ∠V es la fase.

Sı́ se asume que la señal v(t) es el voltaje aplicado al circuito, tal que

v(t) = Re {Vejωt} = |V| cos(ωt +∠V), (2.37)

y una corriente inducida también senoidal de la forma,

i(t) = Re {Iejωt} = |I| cos(ωt +∠I). (2.38)

Es posible entonces definir una relación entre las señales de voltaje y corrien-
te.

Definición 4. La impedancia eléctrica [44] Z(·) ∈ C de un circuito a una frecuen-
cia arbitraria ω, se define como el cociente entre el fasor de voltaje V y el fasor de
corriente I, cuya expresión es

Z(jω) ,
V
I

. (2.39)

Es posible también definir al inverso de la impedancia eléctrica como la admitancia
Y(·) ∈ C, cuya relación se expresa como

Y(jω) ,
I
V

. (2.40)

Bajo estas condiciones, es preciso definir a las componentes real e imaginaria
de la impedancia eléctrica.

Definición 5. Considere las variables R ∈ R≥0 y X ∈ I, tal que la suma de éstas
sea Z = R + X ∈ C.

La componente ZRe , R, se denomina resistencia.

La componente ZIm , X, se denomina reactancia eléctrica.
Para un capacitor de valor C ≥ 0, la reactancia capacitiva es

Xc ,
1

jωC
. (2.41)

Para un inductor de valor L ≥ 0, la reactancia inductiva es

XL , jωL. (2.42)
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2.3. Impedancia eléctrica

La componente YRe , G, se denomina conductancia G = 1/R.

La componente YIm , B, se denomina susceptancia B = 1/X.

2.3.1. Espectroscopia de impedancia

La espectroscopı́a de impedancia eléctrica ó electroquı́mica (EIS) es un he-
rramienta ampliamente utilizada para caracterizar la respuesta eléctrica de
un material en función de la frecuencia. Como resultado es posible obtener
un modelo que contenga información sobre las propiedades eléctricas rela-
cionadas con diversos mecanismos de conducción de corriente eléctrica y
estados de polarización de la materia. Entre las aplicaciones más comunes
de la técnica EIS se encuentran análisis electroquı́micos [2] y aplicaciones
biomédicas y/o biológicas [38], principalmente.

El experimento consiste en inducir un fasor corriente de baja amplitud a
una frecuencia arbitraria ω a través de un material bajo estudio y medir el
fasor voltaje ó caı́da de potencial en el material. Ası́, mediante la relación
entre el voltaje y la corriente, es posible obtener un valor de impedancia a la
frecuencia de excitación. El proceso se repite cambiando la frecuencia de la
corriente inducida para ası́ obtener un espectro de impedancias.

Definición 6. El espectro de impedancias se define como el vector de mediciones u
observaciones Z̃ ,

[
Z̃(jω1) Z̃(jω2) · · · Z̃(jωn)

]
∀ Z̃ ∈ Cn, en un intervalo

de frecuencias ω ∈ [ω1, ωn].

Comúnmente existen dos tipos de representación para el espectro de impe-
dancias, los diagramas de Bode y Nyquist. En el diagrama de Bode (Fig. 2.2),
se grafica la magnitud de cada uno de los elementos del vector de observa-
ciones

∣∣Z̃∣∣ y la diferencia entre los ángulos del fasor voltaje y el fasor co-
rriente, denominada fase ψ, ambas como función de la frecuencia angular
ω ó de la frecuencia lineal f = ω/2π. Por otro lado, en el diagrama de
Nyquist (Fig. 2.3) se grafican los valores de las componentes real ZRe e ima-
ginaria ZIm , en el eje de las ordenadas y de las abscisas, respectivamente.
En dicho diagrama la frecuencia se encuentra implı́cita y su interpretación
se realiza de derecha a izquierda, correspondiente a las mediciones desde
una frecuencia mı́nima fmin hasta una máxima fmax. En general, el espec-
tro de impedancias puede ser interpretado para obtener información sobre
las caracterı́sticas del material bajo estudio, dicha tarea se realiza emplean-
do métodos gráficos, ajustando a modelos fı́sicos parametrizados, o con la
experiencia del observador. Sin embargo, en todos los casos el espectro de
impedancias debe cumplir con las siguientes caracterı́sticas: i) alta resolu-
ción, ii) baja incertidumbre y iii) gran sensibilidad, principalmente, con las
cuales es posible realizar un posterior análisis de los datos experimentales
sin pérdida de información sustantiva.
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Figura 2.2: Diagrama de Bode t́ıpico de un experimento de espectroscopia de impedancia eléctri-
ca.
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Figura 2.3: Diagrama de Nyquist t́ıpico de un experimento de espectroscopia de impedancia
eléctrica.

2.4. Modelos de interpretación de impedancia eléctrica
y circuitos equivalentes

Dado que los medios biológicos presentan fuertes propiedades dieléctricas
y conductoras, además de una marcada dependencia respecto a la frecuen-
cia del campo eléctrico aplicado, la forma más intuitiva de poder modelar
la respuesta eléctrica asociada a una impedancia, es mediante el uso de cir-
cuitos equivalentes [33]. A continuación se presentan las configuraciones
comúnmente empleadas en el ámbito de la EIS en medios biológicos.
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2.4. Modelos de interpretación de impedancia eléctrica y circuitos equivalentes

Suposición 2. En el intervalo de frecuencias a analizar durante este trabajo, 1.e.,
desde 1 kHz a 1 MHz, se puede establecer que tanto σ(ω) como ε(ω) son (quasi)-
constantes positivas definidas.

2.4.1. Impedancia de un medio dieléctrico y conductor

Proposición 4. Un medio con permitividad ε(ω) ∈ C y conductividad σ(ω) ∈ C,
puede ser modelado con un circuito eléctrico LT1 de primer orden con una capaci-
tancia C en paralelo con una resistencia R, denominado circuito de única relajación.

Prueba. Considere que el material se coloca entre dos placas conductoras,
formando un capacitor de placas paralelas. La capacitancia C de un capacitor
con placas de área A, separadas una distancia d es

C ,
A
d

ε0ε(ω), (2.43)

en donde la permitividad está definida en la ec. 2.8, por lo que considerando
a la conductividad, la expresión para la capacitancia se redefine como

C , κε0(εr + j
σ

ε0ω
), (2.44)

donde κ = A/d es llamado factor geométrico, mientras que ε(ω) ≈ εD(ω).
Por otro lado, siguiendo la definición de la admitancia de un capacitor YC y
sustituyendo la ec. 2.44 se tiene que,

YC(jω) , jωC = jωκε0(εr − j
σ

ε0ω
) = κ(σ + jωε0εr)

= G + jB
= 1/R + jωC. (2.45)

Finalmente, de acuerdo con la teorı́a de circuitos [44], la ec. 2.45 se refiere
a la admitancia equivalente de un circuito con una resistencia R = 1/G =
1/(κσ), en paralelo con un capacitor C = B/ω = κε0εr. �

Definición 7. La impedancia ZRCp(jω) de un circuito R-C de primer orden, con
una resistencia en paralelo con un capacitor ( 2.4(a)), está dada por el siguiente
modelo

ZRCp(jω) ,
1

YC
=

R
1 + jωτRC

, (2.46)

en donde τRC = RC se denomina constante de tiempo.

Definición 8. La impedancia ZRCs(jω) de un circuito R-C de primer orden, con
una resistencia en serie con un capacitor ( 2.4(b)), está dada por el siguiente modelo

ZRCs(jω) ,
1 + jωτRC

jωC
, (2.47)

en donde τRC = RC se denomina constante de tiempo.
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Figura 2.4: Circuito R-C equivalente (a) en paralelo y (b) en serie.

Suposición 3. La constante de tiempo τRC puede asociarse fı́sicamente al tiempo
de relajación de un material τ, en el caso del modelo de Debye (ec. 2.29), tal que

τ ≈ τRC.

Observación 5. La constante de tiempo ó tiempo de relajación τ se relaciona con
la llamada frecuencia caracterı́stica ωc = 2π fc en el espectro de impedancias.

ωc =
1
τ
→ fc =

1
2πτ

.

La frecuencia caracterı́stica corresponde al valor máximo local de la compo-
nente imaginaria ZIm y al punto de inflexión de la componente real ZRe ,
ambas como función de la frecuencia. La Fig. 2.5 muestra el diagrama de
Bode ilustrando la frecuencia caracterı́stica de un circuito R-C.
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Figura 2.5: Diagrama de Bode para las componentes real ZRe e imaginaria ZIm de la impedancia,
con un punto de inflexión y máximo local, respectivamente, ubicado en la frecuencia caracteŕıstica
fc.
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2.4.2. Impedancia de un medio heterogéneo

De manera análoga al análisis anterior, es posible obtener una expresión
para la impedancia de un medio heterogéneo, considerando n materiales
que lo conforman, cada uno con una permitividad ε i(ω) y conductividad
σi(ω), asociadas.

Proposición 5. Un medio biológico puede ser modelado como un sistema dinámico
LTI, de orden n, con n polos ubicados en τi ∀ i = 1, 2, . . . , n. Denominado circuito
con múltiples relajaciones.

Prueba. Considere un medio heterogéneo con n = 2 materiales, en el cual
un campo elétrico ~E atraviesa perpendicularmente la interfaz entre dos me-
dios como se muestra en la Fig. 2.6.

ε1, σ1

ε2, σ2

~E
d1

d2

Figura 2.6: Campo eléctrico perpendicular a la interfaz entre dos medios dieléctricos conductores.

Ası́, en la frontera entre los dos medios se tiene la condición para las com-
ponentes normales del campo eléctrico,

En1ε1 = En2ε2. (2.48)

Por otro lado, la relación entre las componentes de densidad de corriente en
la interfaz es,

J1

J2
=

σ1En1

σ2En2
=

σ1ε2

σ2ε1
. (2.49)

La permitividad y la conductividad totales εT y σT, pueden ser obtenidas
con la capacitancia del arreglo, considerando d = d1 + d2. Sı́ cada material
es modelado como un capacitor, cuyo espesor di ∀i = 1, 2, es equivalente a
la separación entre placas de un capacitor, se tiene que,

d
εT − jσT/ωε0

,
d1

ε1 − jσ1/ωε0
+

d2
ε2 − jσ2/ωε0

. (2.50)
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Tomando la admitancia y la impedancia de cada elemento de acuerdo a las
ecs. 2.45 y 2.47, la impedancia equivalente ZMRs de múltiples relajaciones
en serie es

ZMRs(jω) =
R1

1 + jωτ1
+

R2

1 + jωτ2
, (2.51)

donde τi = RiCi ∀i = 1, 2, corresponden a las constantes de tiempo asocia-
das a cada circuito.

En general, sı́ un medio heterogéneo está formado por n materiales, la im-
pedancia equivalente es

ZMRs(jω) ,
n

∑
i=1

Ri

1 + jωτi
. (2.52)

�

La Fig. 2.7 muestra el circuito equivalente de un medio heterogéneo con
múltiples relajaciones en serie.

R1

C1

R2

C2

Rn

Cn

...

Figura 2.7: Circuito eléctrico equivalente de un medio heterogéneo con múltiples relajaciones en
serie.

El circuito anteriormente descrito se debe al efecto de Maxwell-Wagner [6],
el cual establece procesos de relación interfacial que ocurren en sistemas en
donde la corriente eléctrica debe fluir a través de una interfaz con dos o
más materiales dieléctricos y constituye la base de modelos de análisis más
robustos para medios biológicos.

Considere un medio heterogéneo formado por n materiales. Dentro de di-
cho medio ocurren múltiples procesos de interacción, lo cual puede causar
que el comportamiento dieléctrico del material bajo estudio presente múlti-
ples fenómenos de relajación, cada uno asociado a un tiempo de relajación
τi para i = 1, 2, . . . , n. Fı́sicamente, esta situación se interpreta como una
desviación del fenómeno de relajación de Debye, es decir, el medio no pre-
sentará exactamente las caracterı́sticas descritas por dicho modelo, por lo
que es necesario establecer modelos más robustos que permitan analizar el
espectro dieléctrico o de impedancias a fin de revelar los mecanismos y pro-
cesos de relajación presentes en la muestra. El caso más simple se presenta
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cuando la respuesta del medio puede ser modelada como la superposición
de n términos del modelo de Debye.

Definición 9. La respuesta eléctrica de un medio biológico debe ser modelada al
menos como la sumatoria de n procesos de relajación descritos cada uno por el modelo
de Debye (ec. 2.29).

εBIO(ω) , ε∞ +
n

∑
i=1

∆ε i

1 + jωτi
, (2.53)

donde ∆ε i corresponde a los lı́mites de la región de dispersión caracterizada por el
tiempo de relación τi.

Observación 6. Sı́ los tiempos de relación de la ec.2.53 están bien separados entre
sı́, tal que,

τ1 � τ2 � · · · � τn,

entonces el espectro de impedancias mostrará claramente las diferentes regiones de
dispersión como función de la frecuencia, a través de las frecuencias caracterı́sticas
fc,1, fc,2, . . . , fc,n.

Sin embargo, en la práctica es comúnmente difı́cil encontrar un material
que cumpla con la observación anterior. Por el contrario, la respuesta del
material mostrará una dispersión amplia en donde se engloban todos los
tiempos de relajación.

Definición 10. La respuesta eléctrica de un medio biológico con una dispersión
amplia en el espectro de impedancias puede ser descrita por una función continua
de distribución g(τ) que agrupe a los procesos de relajación, dada por

εBIO(ω) , ε∞ + ∆ε
∫ ∞

0

g(τ)dτ

1 + jωτ
;

∫ ∞

0
g(τ)dτ = 1. (2.54)

La ec. 2.54 es entonces la suma de un número infinito de procesos de Deb-
ye, la cual puede ser usada para representar las dispersiones en el espectro
mediante una función adecuada g(·). Sin embargo, en la práctica es nece-
sario resolver dicha integral, lo cual resulta matemáticamente complicado o
encontrar una función empı́rica a partir del espectro observado.

2.4.3. Modelo de Cole-Cole

Uno de los modelos comúnmente usado para la descripción de múltiples
procesos de relajación fue presentado en 1941 por K.S. Cole y R.H. Co-
le [45]. El modelo de Cole-Cole es una modificación a la expresión de Debye
(ec. 2.29).
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Definición 11. El modelo para la función dieléctrica de Cole-Cole εCC ∈ C, agrupa
múltiples tiempos de relajación asociados a diversos términos de Debye, y está dado
por,

εCC(ω) , ε∞ +
∆ε

1 + (jωτCC)α
, (2.55)

en donde el exponente 0 < α ≤ 1 es un parámetro asociado a la distribución de tiem-
pos de relajación, el cual agrupa a los diversos mecanismos y procesos involucrados
en el material. Mientras que el parámetro τCC es una fracción de todos los tiempos
de relajación.

Observación 7. Note que en el modelo de Cole-Cole (ec. 2.55) sı́ α = 1, entonces
se tiene el modelo de Debye para la permitividad.

Análogamente, K.S. Cole en [17] presentó una alternativa para el espectro
dieléctrico en términos de un modelo de impedancia eléctrica.

Definición 12. El modelo de Cole-Cole para la impedancia ZCC(jω) ∈ C es equi-
valente al de la permitividad, dado por una transformación entre la variable εCC y
una variable ZCC.

ZCC(jω) , R∞ +
Rp

1 + (jωτCC)α
= ZRe

CC + jZIm
CC , (2.56)

en donde Rp , ∆R = R∞ − Rs es la diferencia entre la resistencia a bajas frecuen-
cias Rs y la resistencia a altas frecuencias R∞.

Observación 8. Note que la dinámica del modelo para εCC es igual a la de la
impedancia ZCC(jω), por lo que su tratamiento desde el punto de vista matemático
puede ser similar.

Ası́, en términos del parámetro α, éste es comúnmente interpretado como:

Una medida de la distribución de tiempos de relajación.

La desviación de un resistor y/o un capacitor ideal en términos del
circuito equivalente.

La existencia de procesos de difusión en el medio a caracterizar [1].

La Fig. 2.8 ilustra el comportamiento de la parte imaginaria ZIm como fun-
ción de la frecuencia para diferentes valores de α en el rango de 0.1 a 1. En
ella se puede observar que a medida que α aumenta su valor, el ancho del
espectro se va reduciendo hasta el punto en que solo existe un tiempo de
relajación. Por ende, un valor bajo de α implica una amplia dispersión y di-
versos tiempos de relajación, mientras que a medida que α→ 1 la dispersión
de tiempos se reduce.
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103 104 105 106

50

150

250

−
Z

Im
α

Frecuencia (Hz)

Figura 2.8: Comportamiento de la parte imaginaria de la impedancia ZIm como función de la
frecuencia, para diferentes valores del parámetro α del modelo de Cole-Cole.

El modelo de Cole-Cole encuentra su principal aplicación en sistemas que
se desvı́an de un sólo tiempo de relajación, y es el mayormente usado para
analizar el espectro de impedancias en mediciones de medios biológicos.

Sin embargo desde el punto de vista fı́sico, el modelo presenta la desventaja
de no poder distinguir claramente procesos que puedan ser caracterı́sticos
del medio a estudiar.

Observación 9. El modelo de Cole-Cole puede ser complicado de interpretar fı́sica-
mente dado que es un sistema de orden fraccionario. Por otro lado, desde el punto de
vista dinámico este no es más un LTI y las herramientas de análisis deben considerar
otros aspectos [46].

Circuito equivalente

Dado que el modelo de Cole-Cole para la impedancia involucra elementos
eléctricos, éste mantiene una estructura muy similar al circuito equivalente
para un medio dieléctrico y conductor (Fig. 2.4(a)). En la Fig. 2.9 se muestra
el circuito del modelo de Cole-Cole, el cual añade una resistencia más en se-
rie R∞, la cual no afecta la dinámica del circuito. Por otro lado, el capacitor
considerado es de orden fraccionario, lo que implica que exista el paráme-
tro α en el denominador del modelo 2.56. Sı́ α = 1 entonces se tiene un
circuito R-C en paralelo convencional denominado en la literatura circuito
Randles [47] ó circuito Voigt [48], dependiendo el área de aplicación.

Finalmente es importante mencionar que el circuito anterior puede asociarse
a un medio heterogéneo, tal que si existen n regiones de dispersión, puede
modelarse como la suma de n circuitos equivalentes con el modelo,
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Rp

Cα

R∞

Figura 2.9: Estructura del circuito equivalente asociado al modelo de Cole-Cole.

ZCC(jω) , R∞ +
n

∑
i=1

Rp,i

1 + (jωτi,CC)α
. (2.57)

2.4.4. Modelo de distribución de tiempos de relajación(DRT)

El modelo de distribución de tiempos de relajación (DRT) [23] es usado co-
mo un mecanismo de interpretación de datos de impedancia, comúnmente
usado en aplicaciones electroquı́micas. Con él, es posible encontrar un me-
canismo de caracterización del material bajo prueba tal que éste separa los
diferentes procesos de relajación con diferentes constantes de tiempo, y pro-
vee acceso directo a la escala de distribución de τi para i = 1, 2, . . . , n. El
modelo DRT toma como base las ecs. 2.54 en donde múltiples relajaciones
son modeladas por la función g(τ), las cuales pueden ser identificadas a
partir de mediciones de impedancia Z̃ y transformadas del dominio de la
frecuencia a un dominio de constantes de tiempo.

Definición 13. El modelo de impedancia DRT, ZDRT(jω) ∈ C, está definido como
la suma de un número R∞ ∈ R≥0, y una expresión integral.

ZDRT(jω) = R∞ +
∫ ∞

0

g(τ)
1 + jωτ

dτ, (2.58)

en donde R∞ es la resistencia a altas frecuencias, y la integral corresponde a una de
Fredholm del primer tipo [49] con núcleo o kernel K , (1 + jωτ)−1.

La definición anterior establece que el espectro de impedancias puede ser
representado mediante la conexión de n→ ∞ circuitos R-C en paralelo, más
una resistencia en serie R∞, como se observa en la Fig. 2.10.

Observación 10. Note que el modelo DRT de la ec. 2.58 considera una función
de distribución en un dominio lineal de constantes de tiempo τ; sin embargo, en la
práctica los datos Z̃ son medidos mediante EIS en una escala logarı́tmica, por lo que
es posible establecer una función auxiliar en la ec. 2.58, tal que

g(τ) =
γ(ln τ)

τ
.
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Figura 2.10: Estructura del circuito equivalente asociado al modelo de DRT.

Sustituyendo la función γ(ln τ) en la integral de Fredholm, es posible rees-
cribir el modelo DRT como

ZDRT(ω) = R∞ +
∫ ∞

0

γ(ln τ)

1 + jωτ
d(ln τ), (2.59)

en donde el termino γ(·) es la función de distribución que agrupa todos los
procesos de relajación involucrados en el material. Es importante observar
desde el punto de vista matemático que el modelo de la ec. 2.59 representa
un problema indeterminado y con una infinidad de soluciones. Por otro lado,
desde el punto de vista fı́sico el modelo resulta ser un problema inverso en
donde se busca una transformación no-trivial del dominio de la frecuencia
a un dominio de tiempos de relajación.

Diversos grupos han trabajo en la solución del problema, por ejemplo, en [50]
se propone el método de división espectral, en [51] se emplea una solución
iterativa con un algoritmo de reconstrucción algebraico, y mediante un análi-
sis de Fourier en [52]. Recientemente, el trabajo desarrollado en [53] y [54],
presenta una solución aproximando a la función γ(·) mediante funciones
continuas por partes. Ası́, tomando dichas referencias como base, en esta te-
sis se propone la solución del problema utilizando un enfoque paramétrico
basado en la colocación de funciones base ó kernels, cuya solución se presen-
ta detalladamente en el Capı́tulo 4.

Los conceptos abordados en este capı́tulo pretenden ser un marco formal
de referencia para el lector. Se presentaron las definiciones más importantes
sobre las propiedades eléctricas de medios biológicos, desde un punto de
vista fı́sico, pasando por el concepto de impedancia eléctrica en términos
de las señales voltaje y corriente, hasta finalmente abordar los modelos de
interpretación del espectro de impedancias comúnmente utilizados en diver-
sas aplicaciones. Con ello, en el siguiente capı́tulo se describen los bloques
más importantes que componen a los sistemas de medición de impedancia
desarrollados.
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Caṕıtulo 3

Sistema de medición multifrecuencia

Se presenta el diseño y desarrollo de dos sistemas de medición de impedan-
cia eléctrica, los cuales son la base de los resultados obtenidos en este trabajo.
Se muestran las etapas más importantes que los conforman, ası́ como la di-
ferencia entre ellos en términos de velocidad de procesamiento, robustez y
área de aplicación.

3.1. Analizador con detector de ganancia y fase

El sistema de medición basa su funcionamiento en el método de cuatro elec-
trodos, en el cual una corriente alterna se hace circular por el tejido emplean-
do los electrodos externos, y el voltaje resultante se mide por los electrodos
internos. La magnitud de la impedancia asociada al tejido es cuantificada
mediante el cociente entre el voltaje medido y la corriente aplicada, mientras
que la fase entre ambas señales es determinada empleando una arreglo de
detectores logarı́tmicos. El procesamiento de datos para obtener los valores
de la impedancia en forma polar y binómica se realiza con un microcontro-
lador de 32 bits. El sistema desarrollado es capaz de generar un corriente de
amplitud constante I = 400µA, en el rango de 100 Hz a 1 MHz, mientras
que la impedancia de carga conectada puede variar entre 10Ω y 10 kΩ. La
Fig. 3.1 muestra el diagrama del sistema desarrollado. incluyendo las etapas
mas relevantes de éste.

El diseño del sistema tiene como unidad central de procesamiento a un
microcontrolador de 32 bits (ARM CORTEX M-4) capaz de realizar tareas
de procesamiento digital de señales.

Una señal senoidal de voltaje es generada por medio de un circuito DDS
(Digital Direct Synthesis), en cuya salida se añade una etapa de acoplamiento
a corriente alterna mediante un filtro paso-altas y un seguidor de voltaje. La
señal de voltaje resultante es introducida a una fuente de corriente contro-
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Figura 3.1: Diagrama de bloques del sistema de medición de impedancias con detector de
ganancia y fase.

lada por voltaje que servirá como señal de excitación al tejido a través del
electrodo superior. La corriente es medida en el electrodo inferior mediante
un amplificador de transimpedancia de bajo ruido, con un ancho de banda
de 65 MHz. La salida de este último VTIA es proporcional a la corriente me-
dida. De acuerdo a la ley de Ohm, en los electrodos V+ y V− existe una
diferencia de potencial en el tejido, medida mediante un amplificador de
instrumentación, cuya salida es la señal VDIF. Las señales VDIF y VTIA son
introducidas a un circuito detector de ganacia y fase, el cual presenta en
su salida, un voltaje Vg de 30 mV/dB proporcional a la relación entre la
señales medidades, y un voltaje Vp que relaciona la diferencia de fase entre
las entradas mediante 10 mV/deg. Finalmente, los voltajes anteriores son
digitalizados con el microcontrolador y procesados para obtener el valor de
la impedancia medida Z̃ = Z̃Re + jZ̃Im .

3.1.1. Generador de señal

El circuito AD9854 (Analog DevicesTM) es el encargado de generar la señal
senoidal que sirve como base para el sistema de medición. Este circuito es
controlado por el microcontrolador mediante el protocolo SPI (Serial Periphe-
ral Interface). La sintonización de la frecuencia de salida fo se realiza median-
te una palabra binaria (FTW: Frequency Tunning Word) de N bits calculada
mediante

FTW = ( fo · 2N)/SCLK, (3.1)
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donde N tiene una longitud máxima de 48 bits y SCLK=25 MHz, es el reloj
de sincronización propio del AD9854.

3.1.2. Fuente de corriente

Una etapa de suma importancia en el sistema propuesto es la fuente de co-
rriente controlada por voltaje, la cual debe cumplir con dos caracterı́sticas
principales: amplio ancho de banda y capacidad de soportar un rango ele-
vado de valores para la impedancia de carga. El diseño de la fuente se basa
en un amplificador de transconductancia (OTA) construido con el circuito
OPA860 (Analog DevicesTM).

3.1.3. Electrodos

La configuración del sistema de medición emplea el método de cuatro pun-
tas o electrodos, los cuales deben ser lo suficientemente delgados para mi-
nimizar la pronta destrucción del tejido, deben estar equidistantes entre sı́
y tener una longitud mayor que su ancho. Los electrodos empleados tienen
geometrı́a de aguja y son del tipo utilizado en estudios encefalográficos de
aplicación subdérmica. A fin de garantizar la estabilidad mecánica de las
puntas, éstas son colocadas en un soporte de acrı́lico. En la Fig. 3.2 se mues-
tra un diagrama esquemático del arreglo de electrodos empleados.

Base

L = 3 mm

S = 2 mm W = 0,3 mm

Figura 3.2: Esquema del arreglo de electrodos en configuración tetrapolar.

Factor geométrico

Al realizar mediciones de parámetros eléctricos en materiales es necesario
determinar el factor geométrico (Γ) de los electrodos de medición. Para el
caso de un arreglo de cuatro electrodos en punta, dicho factor está dado
por [55],

Γ ,
2

πL

(
η

1− η2

)
, (3.2)
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siendo L la longitud de cada electrodo, S la separación entre electrodos, W
su diámetro, y η = S/L . Ası́, el factor geométrico de los electrodos en el
sistema de medición es Γ = 4/5π.

3.1.4. Amplificador de instrumentación

El voltaje presente en el tejido biológico, al hacer circular la corriente alterna
a través de éste, es de tipo diferencial con una baja relación señal a ruido,
por tal motivo es necesario emplear un circuito con alta impedancia de en-
trada, que sea capaz de medir la señal diferencial con una cierta ganancia
y que rechaze las señales en modo común. Para ello se ha diseñado un am-
plificador de instrumentación (IA) con base en el amplificador operacional
AD8066 (Analog DevicesTM) con tecnologı́a FastFET de ultra bajo ruido. El IA
además de cumplir con las caracterı́sticas anteriores, es capaz de operar en
un ancho de banda de 10 MHz y con selección de ganancia por la resistencia
Rg. Finalmente, el IA presenta en su salida la señal de voltaje llamada VDIF.

3.1.5. Amplificador de transimpedancia

La medición de la corriente Iac que circula por el tejido se realiza con un
circuito convertidor de corriente a voltaje, llamado amplificador de transim-
pedancia. El circuito hace uso del amplificador operacional AD8065 con una
resistencia de realimentación R f = 510Ω. La salida del circuito corresponde
al voltaje VTIA, proporcional a la corriente medida mediante la resistencia
R f , dado por:

VTIA = −R f · Iac. (3.3)

3.1.6. Detector de ganancia y fase

La medición de impedancia eléctrica se realiza mediante el circuito detector
de ganancia y fase AD8302 (Analog DevicesTM), el cual toma las señales VDIF y
VTIA. Dichas señales son comparadas mediante un arreglo de amplificadores
logarı́tmicos para determinar la relación entre las magnitudes de los voltajes
VDIF y VTIA, ası́ como el ángulo de fase entre ellos. El detector presenta en
su salida dos voltajes en corriente directa, uno proporcional a la magnitud
Vm y otro a la fase Vp, dados por las siguientes expresiones

Vm = α1 · log
(

VDIF

VTIA

)
+ 900mV y

Vp = α2 · (θVDIF − θVTIA − 90deg.) + 900mV, (3.4)

donde α1 = 600mV/decada y α2 = −10mV/deg.
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Figura 3.3: Circuitos de calibración del sistema de medición con detector de ganancia y fase.

Finalmente, la impedancia medida Z̃ está dada en términos de su magnitud∣∣Z̃∣∣ y el ángulo de fase ψ. Dichos valores son obtenidos para cada frecuencia,
usando las siguientes relaciones,

∣∣Z̃∣∣ = R f · 10
Vm−900mV

600mV y

ψ = −
(

900mV−Vp

10mV/deg.
+ 90 deg.

)
. (3.5)

3.1.7. Calibración del sistema

Con la finalidad de verificar el funcionamiento del instrumento EIS de ga-
nancia y fase, ası́ como validar el modelo DRT, se midió la impedancia de
dos conjuntos de circuitos eléctricos RC mostrados en las Fig. 3.3(a) y 3.3(b),
respectivamente. Los circuitos fueron construidos usando los siguientes ele-
mentos, R∞ = 100Ω, R1 = 200Ω, C1 = 48nF, R2 = 100Ω, C2 = 470nF,
R3 = 50Ω y C3 = 22nF. Los valores teóricos de las constantes de tiempo
asociadas son τth,1 = 9,6× 10−6s, τth,2 = 5,0× 10−5s y τth,1 = 1,1× 10−6s. En
las Fig. 3.3(c) y 3.3(d), se muestran los diagramas de Bode de las medicio-
nes EIS (sı́mbolos) y su comparación con la respuesta en frecuencia teórica
de la impedancia equivalente del circuito (lı́nea continua) calculada con la
Ec. 2.52. Es importante resaltar que los datos experimentales presentan una
diferencia relativa menor al 4 % con respecto a los datos teóricos.
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Figura 3.4: Diagrama de bloques del sistema de medición con procesamiento espectral.

3.2. Analizador con procesamiento espectral

Dado que una de las principales contribuciones de este trabajo es la pro-
puesta de un esquema de medición de impedancia eléctrica con innovación
tecnológica. Se desarrolló un sistema que presenta la siguientes caracterı́sti-
cas:

(i) El uso de un dispositivo integrado System on Chip (SoC), el cual con-
junta un sistema de lógica programable (PL) dedicado a tareas de hard-
ware, ası́ como un sistema de procesamiento (PS), para tareas de alto
nivel.

(ii) Realizar mediciones rápidas de impedancia en escala micrométrica de
amplio ancho de banda.

(iii) Implementar en hardware un estimador espectral no paramétrico y
asintóticamente eficiente para atenuar el ruido en las mediciones y
ası́ obtener datos experimentales con la menor incertidumbre posible.

El diagrama de bloques del sistema desarrollado se muestra en la Fig. 3.4,
en donde se distinguen las tres principales etapas: el acondicionamiento
electrónico (AFE: Analog front-end), la lógica programable y el sistema de
procesamiento. El propósito de la etapa AFE es acondicionar las señales de
excitación y de salida, voltaje y corriente, respectivamente; usando filtrado,
amplificación y conversión de datos. EL bloque PL tiene como base un dis-
positivo lógico programable (FPGA: Field Programmable Gate Array), y realiza
las tareas de generación, adquisición y procesamiento digital de las señales.
Finalmente, la etapa del PS se encarga de mejorar las calidad de estimación a
través de un post-procesamiento de datos, además de ser la etapa encargada
de establecer comunicación con una computadora personal (PC).
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3.2.1. Circuito potenciostato

Dado que el sistema de medición con procesamiento espectral se pretende
diseñar para realizar mediciones de muestras coloidales, en donde partı́cu-
las dieléctricas se encuentran suspendidas en un electrolı́to, es necesario
adecuar el mecanismo de sensado en cuanto a los electrodos se refiere. Pa-
ra ello, se hace uso de un circuito denominado potenciostato, ampliamente
utilizando en electroquı́mica [56] y su uso se basa en el hecho de evaluar
muestras con una fuerte tendencia conductora, en donde el voltaje aplica-
do a la muestra no permanece constante debido a caı́das de potencial en la
propia muestra. En la Fig. 3.5 se muestra un diagrama simple del circuito
potenciostato, el cual sirve como base para realizar mediciones EIS.

Vin

RE

CE

WE
Vo = −iR f

R f

CA

TIASensor

Figura 3.5: Diagrama esquemático de un circuito potenciostato.

El funcionamiento del circuito se da de la siguiente manera:

1. Se aplica un voltaje Vin en la entrada no inversora V+ del amplificador
de control (CA).

2. En la entrada inversora V− del amplificador se conecta el denominado
electrodo de referencia (RE: Reference Electrode), el cual se encarga de
medir la diferencia de potencial VWE−RE, entre el electrodo de trabajo
(WE: Working Electrode) y el de referencia.

3. El CA compara el voltaje medido VWE−RE con el voltaje aplicado Vin y
genera la corriente necesaria para hacer que estos voltajes sean iguales.
Dado que el funcionamiento de CA, debe cumplir que V− = V+ y a su
retroalimentación negativa, el amplificador compensará el valor de su
salida.

4. El voltaje efectivo aplicado al contra-electrodo (CE: Counter Electrode)
es el necesario, para compensar las caı́das de potencial en el WE, debi-
do a su interacción directa con la muestra.

5. La corriente i que fluye por la muestra colocada en el sensor se mide en
el electrodo de trabajo, con un amplificador de transimpedancia (TIA).
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3. Sistema de medición multifrecuencia

3.2.2. Etapa de acondicionamiento electrónico

En la etapa AFE, una señal cuantizada V[n], generada por el SoC (ver sec-
ción 3.2.3), se convierte en una señal analógica con un circuito AD9717 (DAC
:Digital to Analog Converter) de 14 bits. La señal se reconstruye con un fil-
tro Butterworth de un séptimo orden (RF), con una frecuencia de corte de
65.5 MHz, para eliminar el contenido de alta frecuencia. Posteriormente, es-
ta señal se transforma de su forma diferencial a una de un solo extremo
v(t), por medio de un amplificador diferencial de alto rendimiento (DA) di-
señado con un amplificador operacional AD8065. Este voltaje corresponde a
la señal de excitación v(t) aplicada a la muestra bajo estudio ó impedancia
de carga Z, usando un arreglo de microelectrodos acoplados a 50Ω median-
te un conector SMA. La corriente i(t) que fluye a través de la muestra se
mide con un amplificador de transimpedancia (TIA) con alta impedancia
de entrada de 1T Ω y un ruido de 0.6 fA/

√
Hz, construido con el circuito

integrado AD8671. Para evitar inestabilidad del TIA, debido a la dependen-
cia en frecuencia de su realimentación y a la naturaleza de la impedancia a
medir, se agrega un capacitor de compensación C f en paralelo con la resis-
tencia de realimentación R f . Con ello, se obtiene un margen de fase estable
y un bajo nivel de ruido de salida. La amplitud del voltaje de salida y(t), es
proporcional a la corriente por y(t) , −R f i(t). Una referencia de la señal
de excitación v(t), denominada u(t), y la señal de salida y(t), se limitan
en ancho de banda con filtros anti-alias (AAF). Finalmente, las señales se
digitalizan mediante dos convertidores AD9246 (ADC) de 14 bits.

3.2.3. Etapa de lógica programable

La etapa PL se basa en el FPGA XC7Z010 Artix-7, el cual tiene 28 mil celdas
programables, 2.1 Mb bloques de memoria de acceso aleatorio (BRAM), 80
núcleos de procesamiento digital y un reloj maestro de Mclk = 125 MHz. El
dispositivo es programado usando núcleos IP e interfaces avanzadas exten-
sibles AXI, para transmisión y conexión de datos entre módulos maestros
y esclavos [57]. Esta etapa realiza tres tareas principales: i) generación de
la señal V[n], ii) adquisición de la señales de referencia u(t) y de salida
y(t), y iii) el cálculo de la transformada rápida de Fourier (FFT: Fast Fourier
Transform), de ambas señales.

Generación de la señal de excitación

Para generar la señal v(t), se implementó un módulo generador de señales
arbitrarias (AWG:Arbitrary Waveform Generator). La señal que se eligió co-
rresponde a una multi-senoidal, construida mediante la suma finita de un
número (F) de senoidales, contenidas en un periodo de tiempo corto, y que
además provee interpretación directa en el dominio de la frecuencia gracias
a sus propiedades espectrales [58]. Particularmente se consideró una excita-
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3.2. Analizador con procesamiento espectral

ción multi-senoidal con fases aleatorias, dada por

v(t) =
F

∑
k=1

Ak cos(ωkt + ϕk), (3.6)

donde Ak is la amplitud, ϕk es la fase uniformemente distribuida, tal que
ϕk ∈ [0, 2π] y ωk = 2πk fsDAC

Nm
con Nm el número de muestras en un periodo.

La frecuencia de muestreo del DAC es fsDAC := Mclk. La forma de onda
es almacenada en la BRAM del FPGA con 32 bits de ancho de palabra y
capacidad de 65536 muestras. De acuerdo con el valor de ωk , un contador
de ”paso de lectura-se calcula a partir de Nm y fsDAC para acceder coherente-
mente al contenido de la memoria. Un vector lógico de 14 bits contiene la
amplitud de la señal v(t) para ser enviado al DAC y reconstruirla en la AFE.
Finalmente, la señal analógica es aplicada a los microelectrodos de sensado,
con una amplitud máxima de ±1V.

Adquisición de señales

Debido a que las mediciones de impedancia están limitadas en un rango
de frecuencias, se aprovecha la frecuencia de muestreo del ADC para reali-
zar un filtro de decimación (DF: Decimation Filter), dado que, intuitivamen-
te, éste puede mejorar las mediciones en tiempo y reducir el costo compu-
tacional del procesamiento. En contraste con un filtro paso-bajas clásico de
respuesta finita al impulso (FIR: Finite Impulse Response), se implementó el
DF con un arreglo de integrador en cascada (CIC:Cascade-Integrator Comb),
dando como resultado una forma eficiente de implementar un filtro de pro-
medios móviles [59]. El procedimiento resulta en una frecuencia de mues-
treo efectiva fsADC ≈ 15,6 MHz. Las señales de excitación y de salida u(t)
and y(t), son muestreadas (a intervalos de muestreo f−1

sADC) y adquiridas
de forma sincronizada, y temporalmente almacenadas en un par de vecto-
res lógicos de 16 bits Du[13 : 0] y Dy[13 : 0], respectivamente. Los dos bits
más significativos establecen la amplitud de la señal en el rango de valores
decimales [−8192, 8192].

Transformada rápida de Fourier

En un evento de disparo, un periodo de cada señal muestreada u[n] y y[n],
es procesado con un núcleo FFT, el cual calcula la transformada discreta
de Fourier (DFT:Discrete Fourier Transform) mediante el algoritmo Radix-2
Burst [60]. Después de que un conjunto de datos es cargado, la transferencia
de datos se detiene hasta que el cálculo de la FFT termina. El algoritmo
usa un enfoque iterativo, en donde los datos son cargados y procesados
de forma separada. Ası́, cuando el procesamiento termina, los datos son
descargados y almacenados en un registro (FIFO: First In First Out). Cada
bloque resultante de la FFT es transferido al PS a través de un controlador
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3. Sistema de medición multifrecuencia

AXI. La explicación detallada del método de procesamiento de señales se da
en la sección 3.2.5.

3.2.4. Etapa del sistema de procesamiento

La etapa de procesamiento tiene como elemento central un microcontrolador
de 32 bits ARM-Cortex-A9 a 800 MHz. En él se ejecuta una aplicación escrita
en lenguaje C, bajo un sistema operativo con núcleo Linux. Dicha aplicación
permite la escritura y monitoreo al sistema de medición de forma remota.
La aplicación realiza la tarea final de procesamiento para la estimación de
impedancia, además de funcionar como un servidor de red. El registro FI-
FO de la etapa anterior puede entonces ser leı́do por el sistema operativo
como una región de memoria mapeada en la memoria dinámica (DRAM).
Esta etapa también se encarga de ordernar los coeficientes resultantes de la
FFT en una matriz con P columnas, cada una correspondiente a un periodo
procesado, y M filas relacionadas con cada frecuencia excitada. Finalmente,
el procesador realiza un promedio espectral de los datos para obtener los
valores de impedancia resultantes, los cuales son enviados a una PC usando
el protocolo de transferencia TCP/IP.

3.2.5. Estimación de la impedancia

Las señales de referencia u(t) y de salida y(t), están perturbadas por ruido
blanco aditivo y estacionario. Esto se debe al ruido intrı́nseco en los canales
de medición producido por el circuito electrónico. En la Fig. 3.6, se muestra
la señal de ruido η(t) caracterizada usando una frecuencia de muestreo de
125 MHz, y 16384 muestras. La Fig. 3.6(a) presenta la función de distribu-
ción Gausiana que mejor se ajusta al ruido observado, con un valor medio
µ = 0,06 mV y desviación estándar σ = 0,5 mV. Por otro lado, la Fig. 3.6(b)
muestra la representación espectral de η(t), exhibiendo una distribución cir-
cular compleja, la cual satisface probabilı́sticamente que el valor esperado de
la señal cumple que E{η(t)} = 0. Ésto significa que el ruido blanco aditivo
en una cierta frecuencia, no influye en otra, y además no existe correlación
del ruido entre diferentes experimentos [61].

En este caso, es posible establecer que las señales medidas están dadas por

u(t) = u0(t) + ηu(t) y
y(t) = y0(t) + ηy(t), (3.7)

donde u0(t) y y0(t) son las señales libres de ruido, mientras que ηu(t) y ηy(t)
son las fuentes de perturbación o interferencia, para las señales de excitación
y salida, respectivamente. Considere ahora que las secuencia de entrada y
salida muestradas son {u[n]}N−1

n=0 y {y[n]}N−1
n=0 , en donde
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Figura 3.6: Análisis de los datos del ruido aditivo η(t). (a) Histograma y ajuste a una distribución
Gaussiana. (b)FFT del ruido con distribución compleja circular.

u[n] , u(t = n/ fsADC) y

y[n] , y(t = n/ fsADC), (3.8)

con N el número de muestras. Al aplicar la FFT (implantada en el FPGA),
las señales en el dominio de la frecuencia se obtienen como sigue,

U(k) ,
1√
N

N−1

∑
n=0

u[n]e−j 2π
N nk = U0(k) + ηU(k) y

Y(k) ,
1√
N

N−1

∑
n=0

y[n]e−j 2π
N nk = Y0(k) + ηY(k) (3.9)

de modo que U(k), Y(k) ∈ C, y k = 0, . . . , N − 1.

En general, se busca tener un estimador insesgado, teniendo como conse-
cuencia una alta relación señal a ruido (SNR: Signal-to-Noise Ratio) y por
ende baja incertidumbre, para su uso subsecuente en el cálculo final de la
impedancia. Para este propósito, se recurre a técnicas de análisis espectral
presentadas en [58]. Consecuentemente, se implementa en el PS, un estima-
dor no paramétrico que cumpla con eficiencia asintótica y consistencia, cuyo
procedimiento se describe en el Algoritmo 1.

La Fig. 3.7 esquematiza el mencionado algoritmo, para las secuencias de
datos de entrada y salida, mostrando que el conjunto de N datos adquiridos
puede ser dividido en P bloques, para posteriormente obtener la FFT con M
puntos para cada bloque de datos.
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3. Sistema de medición multifrecuencia

Algoritmo 1 Estimación no parmétrica de impedancia empleando una señal
de excitación multi-senoidal.

1: Separar las señales adquiridas en un número entero P de bloques de
datos.

2: Calcular la FFT para cada bloque, p ∈ {1, . . . , P}, como

U[p](k) ,
1√
M

M−1

∑
n=0

u[n]e−j 2π
M nk

Y[p](k) ,
1√
M

M−1

∑
n=0

y[n]e−j 2π
M nk; k ∈ {0, . . . , M− 1}

3: Almacenar los resultados de las FFTs de cada bloque P para cada fre-
cuencia M, en una matriz Z ∈ CM×P.

4: Aplicar el estimador propuesto mediante el promedio de los P diferentes
bloques, para cada frecuencia ωk.

5: Salida: Ẑ(jωk)

U[1](1)
U[1](2)

Input Data
· · · Pp = 1

...

U[1](M)

U[P](1)
U[P](2)

...

U[P](M)

Y[1](1)
Y[1](2)

Output Data

...

Y[1](M)

Y[P](1)
Y[P](2)

...

Y[P](M)

· · · · · ·

2 · · · Pp = 1 2

Figura 3.7: Diagrama de la técnica espectral implementada en el SoC para mediciones rápidas
de espectroscopia de impedancia eléctrica.

Proposición 6. Un estimador insesgado, ası́ntotı́camente eficiente y consistente pa-
ra la impedancia multifrecuencia Ẑ(jωk) está dado por

Ẑ(jωk) ,
1
P ∑P

p=1 U[p](k)
1
P ∑P

p=1 Y[p](k)
. (3.10)

en donde sı́ se realiza un número grande de experimentos la desviación estándar de
la medida σZ → 0.

Prueba. El espectro del ruido de entrada ηU(k) y de salida ηY(k) (considera-
do como error de la medición) [58], satisface que

E{η[p]
U (k)} = 0, E{η[p]

Y (k)} = 0, p = 1, 2, ... (3.11)
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Además, usando la Ley de grandes números [62], sı́ el número de experi-
mentos P → ∞, se tiene que el valor medio de estos corresponde al valor
esperado de la variable medida,

lı́m
P→∞

1
P

P

∑
p=1

U[p](k) = E{U(k)} y

lı́m
P→∞

1
P

P

∑
p=1

Y[p](k) = E{Y(k)}. (3.12)

Combinando las Ecs. 3.12 y 3.10, se obtiene que

Ẑ(jωk) =
E{U(k)}
E{Y(k)} , (3.13)

con probabilidad 1, a medida que P→ ∞ (para un valor fijo de P). �

Observación 11. Es posible construir un estimador insesgado para la impedancia
Z, tal que Ẑ(jωk) ≈ Z(jωk), aún en presencia de mediciones ruidosas. Sin embargo
dado que en la práctica es imposible cumplir que P → ∞, se debe considerar que
existe aún un término σZ asociado a la incertidumbre de la medición, tal que

σz , (E{
∣∣Ẑ(jωk)− Z(jωk)

∣∣2})1/2. (3.14)

Como resultado, si se incrementa el número de mediciones, la exactitud de
la medición también lo hace de acuerdo a [63],

σz =
σ√
2P

. (3.15)

Finalmente, es importante mencionar que efectos de fuga espectral (spectral
leakage) son evitados escogiendo un número de frecuencias medidas M como
múltiplo de b1/ fsADCc, de otra forma la fuga espectral debe minimizarse
empleando técnicas de ventaneo [64].

3.2.6. Calibración y caracterización del sistema

El sistema de medición fue evaluado utilizando un circuito eléctrico con
elementos R− C, emulando las caracterı́sticas dieléctricas y conductoras de
un medio biológico. Las mediciones se realizaron aplicando una señal multi-
senoidal v(t), compuesta por M = 52 frecuencias de excitación, { f1, f2, ..., fF},
en el rango de f 1 = 1kHz a fF = 1MHz, con una amplitud de 1Vrms. En la
Fig. 3.8(a) se muestra un periodo de la señal de excitación, mientras que en
la Fig. 3.8(b) es mostrado el espectro de dicha señal. Es posible notar que la
magnitud del espectro en las frecuencias excitadas es igual para todas ellas,
con un valor alrededor de 20 dB, el cual está casi 40 dB por arriba del ni-
vel de ruido, situado entre -20 a -60 dB. Respecto a la etapa de adquisición,

43



3. Sistema de medición multifrecuencia

se tomaron N = 16384 muestras por periodo, dando como resultado una
resolución en frecuencia ∆ f = 952Hz; además se realizan P = 10 experimen-
tos o repeticiones para fines de la estimación no paramétrica propuesta. El

Tiempo (s) ×10−3
0 0.5 1

v(
t)

-1

-0.5

0

0.5

1

Frecuencia (Hz)
103 104 105 106

M
ag

ni
tu

d
(d

B)

-60

-40

-20

0

20

(a) (b)

40 dB

Figura 3.8: Señal multi-senoidal de excitación v(t). (a) Representación temporal and, (b) mag-
nitud del espectro en el dominio de la frecuencia.

circuito de calibración tiene un modelo de impedancia dado por,

Z(jω) = R∞ +
R1

1 + jωR1C1
, (3.16)

considerando los valores nominales de los elementos que conforman el cir-
cuito R∞ = 220Ω, R1 = 3,3kΩ and C1 = 4,7nF. La Fig. 3.9 muestra el dia-
grama de Bode para la magnitud y la fase ϕ de los valores de impedancia
Z(jω), calculados con los valores nominales, ası́ como los puntos obtenidos
mediante el procedimiento de medición propuesto en la ec. 3.10, para Ẑ(jω).

Con la finalidad de evaluar el desempeño del estimador no paramétrico, se
usa el error cuadrático medio (MSE:Mean-Square Error) como indicador, el
cual está definido como sigue,

MSE , P−1
M

∑
k=1

(
Z(jωk)− Ẑ(jωk)

)2 . (3.17)

Uno puede notar en los recuadros al interior de la 3.9 el valor del MSE como
función de la frecuencia, para la magnitud y la fase. En ambos casos, el error
aumenta cuando la frecuencia también lo hace, dicho efecto se debe a cargas
parásitas en la etapa AFE, ası́ como, a otros efectos propios de la electrónica
de acondicionamiento. Aún ası́, el MSE indica un error menor a 1Ω en el
caso de la magnitud, mientras que para la fase se encuentra por debajo de
0.1deg., el cual es relativamente bajo para impedancias y fases en el orden
de 103Ω y 101 deg., respectivamente.
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Figura 3.9: Diagrama de Bode de la impedancia estimada con Ẑ y el modelo de impedancia Z?

para los valores nominales de R−C. El recuadro interno muestra el error MSE para la magnitud
y la fase, como función de la frecuencia.

En resumen, este capı́tulo abordó lo referente a las etapas más importan-
tes que conforman el diseño de dos sistemas de medición de impedancia
eléctrica multifrecuencia. Respecto al primero de ellos, el cual tiene como
elemento central un circuito detector de ganancia y fase, su desempeño es
bueno en términos de incertidumbre de la medición; sin embargo presenta
la desventaja de que el tiempo aproximado en realizar una medición en el
rango de 1 kHz a 1 MHz es de aproximadamente 5 minutos, debido a que
la señal senoidal de excitación se aplica para cada frecuencia a evaluar. Por
otro lado, el segundo sistema desarrollado, tiene su parte medular en técni-
cas de procesamiento digital de señales, las cuales se explotan de tal forma
que sea posible obtener mediciones de impedancia multifrecuencia con muy
baja incertidumbre, con un ancho de banda de ≈ 999 kHZ y en un tiempo
aproximado de 10 segundos, considerando múltiples repeticiones para fines
de procesamiento. Ası́, contar con ambos sistemas de medición permitirá
obtener datos fiables de impedancia, los cuales serán procesados con el mo-
delo DRT a fin de evaluar la respuesta eléctrica de diferentes materiales bajo
estudio.
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Caṕıtulo 4

Análisis de impedancia con DRT

Este capı́tulo presenta el método de solución numérica al modelo de dis-
tribución de tiempos de relajación (DRT). En principio el modelo presenta
una solución indeterminada; sin embargo se plantea ésta en términos de es-
timación paramétrica, empleando mı́nimos cuadrados y regularización. Fi-
nalmente, se muestra la validación del método empleando mediciones en
circuitos RC de calibración.

4.1. Solución numérica del modelo DRT

Para resolver el problema definido en la sección 2.4.4, se emplea un enfoque
de mı́nimos cuadrados con regularización, tomando como base los trabajos
previos presentados en [65], [53] y formalizado en [30], en donde el objetivo
es encontrar la función γ(ln τ) que mejor describa los datos de impedancia
obtenidos por el sistema de medición.

Definición 14. La función de distribución γ(ln τ) puede ser escrita en términos
de un modelo paramétrico,

γ̂(ln τ; θ) ,
M

∑
m=1

θmgm(τ), (4.1)

en donde θ = [θ1 · · · θM]> ∀ θm ∈ R≥0, es el vector de parámetros a
estimar, y su valor corresponde a las amplitudes de las funciones gm(τ).

Ası́, la función γ(·) puede ser aproximada por la suma de M funciones de
base radial (RBF: Radial Basis Function) llamadas kernels.

Definición 15. El kernel gm(τ) está definido por una función de distribución Gaus-
siana,

gm(τ) , exp−(µ(| ln τ − ln τm|))2, (4.2)
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Figura 4.1: Colocación de kernels Gaussianos en la escala de tiempos τ.

con centro en el m−ésimo tiempo de relajación τm y ancho de cintura (FWHM: Full
Width at Half Maximum) dado por el factor µ.

La Fig. 4.1 muestra la colocación de M kernels en una escala de tiempos de
relajación τ.

Combinando las ecs. 4.1 y 2.59, el modelo de impedancia DRT puede ser
reescrito en términos de los parámetros θ y los kernels Gaussianos, como

ZDRT(jω; θ) , R∞ +
M

∑
m=1

θq

∫ ∞

0

gm(τ)

1 + jωτ
d(ln τ). (4.3)

Definición 16. El modelo paramétrico ZDRT(jω; θ) ∈ C, tiene componentes real
ZRe

DRT e imaginaria ZIm
DRT, extraı́das a partir de multiplicar ZDRT(ω; θ) por su com-

plejo conjugado.

ZRe
DRT , R∞ +

M

∑
m=1

θm

[∫ ∞

0

gm(τ)

1 + (ωτ)2 d(ln τ)

]
︸ ︷︷ ︸

ARe

, (4.4)

ZIm
DRT , −

M

∑
m=1

θm

[∫ ∞

0

ωτgm(τ)

1 + (ωτ)2 d(ln τ)

]
︸ ︷︷ ︸

AIm

(4.5)

Considere un conjunto de mediciones de impedancia multifrecuencia, deno-
minado vector de observaciones, Z̃ , [Z̃1 · · · Z̃L]

>, con ` = 1, 2, . . . , L.
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En donde Z̃ puede estar compuesto por mediciones de Z̃Re únicamente, o
bien Z̃Im solamente, medidas en ω` = 2π f` frecuencias.

Definición 17. El modelo DRT puede ser escrito en forma matricial, siendo en-
tonces posible definir dos matrices de regresión ARe ∈ CL×M y AIm ∈ CL×M,
construidas con L puntos medidos y M kernels. Las matrices para la parte real y la
parte imaginaria son respectivamente,

ARe ,
[

ARe
]
`,m

y (4.6)

AIm ,
[

AIm
]
`,m

. (4.7)

La ecuación matricial del modelo DRT queda entonces definida por ZDRT ∈ CL,

ZDRT =
(
(R∞1) + ARe θ

)
+ jAIm θ. (4.8)

en donde 1 = [1]`,1 y θ = [θ]m,1.

La ec. 4.8 permite tratar a las componentes real e imaginaria por separado,
y el resultado será similar dado que ambas contienen información sobre la
impedancia a caracterizar.

Por otra parte, la solución de la ecuación matricial 4.8 es ahora un problema
determinado para el cual existe solución ajustando el vector de observacio-
nes Z̃ al modelo, y solucionando al problema para θ. Dicho procedimiento
se realiza minimizando una función de costos V.

Definición 18. La función de costos mide la distancia cuadrática entre las observa-
ciones y el modelo, más un término de regularización R,

V(θ) =‖
(
(R∞1) + ARe θ

)
− Z̃Re ‖2

2 + ‖AIm θ− Z̃Im ‖2
2 + R, (4.9)

en donde ‖·‖2
2 es la norma euclidiana de un vector.

Definición 19. El término R ∈ RM puede estar definido por las normas L1 ó L2,
de la siguiente forma.

Usando la norma L1:

R , λ‖θ‖1 = λ
M

∑
m=1
|θm| . (4.10)

Usando la norma L2:

R , λ‖θ‖2
2 = λ

M

∑
m=1

θ2
m (4.11)
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4. Análisis de impedancia con DRT

En donde λ ∈ R≥0 es un parámetro de sintonización, el cual previene sub ajuste y
sobre ajuste de los datos al modelo, sin embargo, su selección depende de la norma
utilizada. (Para una mayor referencia consultar [66]).

Para ajustar el modelo, es necesario encontrar el valor óptimo del vector
de parámetros, para lo cual es necesario minimizar la función de costos, de
acuerdo a

θ? = argmin
θ:θ≥0

V(θ). (4.12)

Observación 12. El problema descrito por las ecs. 4.9 y 4.12 es un problema de
optimización con función de costos y restricciones convexas. Es decir, el problema
puede ser visto como una minimización convexa en, el cual puede solucionarse efi-
cientemente con mı́nimos cuadrados y programación lineal θ [67].

El vector θ? es usado entonces para calcular la función de distribución en la
Ec. 4.1, y con ella es posible obtener el estimado del modelo para la impe-
dancia ZDRT tiene solución dada por,

ẐDRT = ZDRT(jω; θ?) , R∞ +
∫ ∞

0

γ̂(ln τ; θ?)

1 + jωτ
d(ln τ). (4.13)

4.1.1. Reconstrucción del espectro de impedancias

De acuerdo con la teorı́a de relajación [1], un circuito RC exhibe analı́tica-
mente una función de distribución Gaussiana con un máximo local centrado
en su correspondiente tiempo de relajación. La Fig. 4.2, ilustra un ejemplo en
donde la función γ(·) presenta dos máximos locales, los cuales pueden aso-
ciarse a dos mecanismos de relajación y por ende a un circuito equivalente
con dos circuitos RC.

Ası́, cuando se tiene que máx{γ̂(·)}, un tiempo de relajación puede ser iden-
tificado directamente. En este sentido, un espectro de impedancia transfor-
mado al dominio de τ, puede ser visto como un medio de identificación no
paramétrica para la impedancia bajo estudio, según la forma de γ̂(ln τ; θ?).
En contraste, es posible también establecer un marco de identificación pa-
ramétrica, para reconstruir de forma directa el espectro de impedancia me-
diante lo obtención de una función de transferencia. El Algoritmo 1 presenta
el procedimiento de estimación e identificación usando DRT.

Observación 13. Los máximos locales de la función de distribución γ̂(ln τ; θ?)
están centrados en tiempos de relajación caracterı́sticos de la impedancia bajo estu-
dio.

n = # circuitos RC = # máximos locales de γ̂(·).
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Figura 4.2: Función de distribución γ̂(ln τ) con dos máximos locales en el dominio de tiempos
de relajación τ.

Algoritmo 2 Estimación de parámetros y reconstrucción del espectro de im-
pedancias a partir del modelo DRT.

1: Construir el vector de datos experimentales u observaciones Z̃Re y/o
Z̃Im ;

2: Construir las matrices de regresión ARe θ y AIm θ;
3: Obtener θ? = argminθ:θ≥0 V(θ);
4: Calcular γ̂(ln τ; θ?);

. Encontrar los máximos locales de γ̂(ln τ : θ?) y sus respectivos τ.
5: Devolver el valor de R̂∞
6: for i = 1 to n do

γi , máx{γ̂(ln τ : θ?)}
τDRT,i → γi

7: end for
8: Estimar la impedancia usando el modelo paramétrico:

Ẑ(jω) ≈ R̂∞ +
n

∑
i=1

γi

1 + jωτDRT,i
(4.14)

9: regresa Ẑ(jω)
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4. Análisis de impedancia con DRT

4.2. Calibración y validación del método

Con el objetivo de calibrar y validar la metodologı́a de análisis de impedan-
cia multifrecuencia con el modelo DRT, se realizaron mediciones en el rango
de 1 kHz a 1 MHz de un circuito eléctrico de calibración cuya estructura se
muestra en la Fig. 4.3(a). Los valores nominales de los elementos del circui-
to son, R∞ = 100Ω, R1 = 200Ω, C1 = 15nF, R2 = 75Ω y C2 = 220nF. Las
constantes de tiempo nominales para cada par RC son τ1 = 3,00× 10−6 s
y τ2 = 1,65× 10−6 s, en donde la i−ésima constante de tiempo está dada
por τi = RiCi. Es importante mencionar que la selección de dichos valo-
res se eligió con base en dos criterios: i) que ambas constantes te tiempo
se encuentren en el mismo orden de magnitud, y ii) que el valor de la im-
pedancia equivalente se encuentre dentro del rango de valores reportados
en la literatura para estudios biomédicos [68, 69]. Después de realizar un
promedio espectral con p = 3 periodos, los datos de la componente real
Z̃Re e imaginaria Z̃Im , fueron procesados con el modelo DRT, a fin de obte-
ner la transformación de éstos del dominio de la frecuencia al dominio de
constantes de tiempo τ.

En la Fig. 4.3(b) se muestra la función de distribución estimada γ̂(ln τ; θ?)
por el método. En ella se pueden apreciar claramente dos máximos locales,
cada uno centrado en su respectivo tiempo de relajación, en donde γ1 =
197,5Ω corresponde a τDRT,1 = 3,11× 10−6s, mientras que γ2 = 63,3Ω está
ubicado en τDRT,2 = 1,67× 10−6s y el valor estimado de la resistencia a altas
frecuencias es R̂∞ = 100Ω.

De acuerdo con la ec. 4.14 en el Algoritmo 2, la impedancia estimada puede
entonces ser calculada directamente con n = 2 y usando los valores obte-
nidos anteriormente. Para fines de comparación, los datos medidos Z̃Re y
Z̃Im son ajustados también al modelo clásico de Cole-Cole usando mı́nimos
cuadrados no lineales (NLLS: Non-Linear Least Squeares). Sin embargo, dicha
tarea requiere de una inspección previa al espectro de impedancias a fin de
determinar la complejidad del modelo Cole-Cole. En la Fig. 4.3(c) se observa
que los datos experimentales (sı́mbolos ’+’), forman un semi-cı́rculo, lo que
sugiere que el modelo Cole-Cole a ajustar tiene una estructura con un solo
tiempo τCC. Ası́, los parametros estimados con NLLS para dicho modelo son
R̂∞,CC = 90,10Ω, ∆RCC = 285,5Ω, τCC = 4,27× 10−6 y αCC = 0,85.

En la Fig. 4.3(c) se muestra el diagrama de Nyquist comparando los datos
medidos Z̃, con la impedancia estimada por los modelos DRT (ẐDRT) y Cole-
Cole (ẐCC). A simple vista puede apreciarse que ambos modelos ajustan
bien a los datos de forma cualitativa. Sin embargo, al analizar los paráme-
tros estimados en cuanto a los tiempos de relajación se refiere, la Tabla 4.1
muestra que el modelo DRT identificó dos valores para τ con un error me-
nor al 1 % respecto a los valores nominales, mientras que usando el modelo
Cole-Cole, éste estimó únicamente un tiempo de relajación, el cual se en-

52



4.2. Calibración y validación del método

cuentra aproximadamente en el mismo orden de magnitud que los valores
de τ estimados por DRT. Este efecto puede ser debido a la naturaleza del
modelo Cole-Cole, ya que los tiempos de relajación son englobados con el
parámetro αCC. En resumen, un análisis del espectro de impedancias con el
modelo DRT identifica de forma explı́cita los procesos de relajación involu-
crados en la impedancia baja prueba, sin necesidad de tener conocimiento
previo sobre su comportamiento y/o estructura.

Tabla 4.1: Tiempos de relajación(τ × 10−6) nominales y estimados usando los modelos DRT y
Cole-Cole.

Nominal DRT Cole-Cole

τ1 3.00 3.11 4.27
τ2 1.65 1.67 -

Finalmente, en la Fig. 4.3(d), se muestra la evolución del error relativo en
la estimación del espectro de impedancias, para las componentes real Z̃Re

e imaginaria Z̃Im . Como se puede apreciar, el máximo error para el modelo
DRT es menor a 0.03 para la parte real y menor que 0.1 para la parte imagina-
ria. Mientras que, el mayor error en el modelo de Cole-Cole es menor a 0.06
en la parte real y de 0.4 para la parte imaginaria. En conclusión, el análisis
del error permite observar que existe una mayor similitud entre las medi-
ciones y el modelo DRT, lo que establece que dicho modelo puede ser un
mecanismo interesante de análisis de impedancia en aplicaciones biológicas.
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Figura 4.3: Calibración y validación del modelo DRT. (a) Circuito de calibración. (b) Función
de dsitribución estimada γ̂(·). (c) Diagrama de Nyquist para los datos experimentales Z̃, la
impedancia estimada con DRT (ẐDRT) y Cole-Cole (ẐCC). (d) Evolución del error realtivo (err.)
entre los datos y los modelos estimados.

El análisis presentado en este capı́tulo permite establecer la metodologı́a cen-
tral de este trabajo en cuanto al análisis de datos de impedancia se refiere. Al
calibrar y validar el modelo DRT y su solución numérica, es posible enton-
ces aplicar los sistemas de medición desarrollados y el análisis con DRT en
aplicaciones biológicas y de caracterización de muestras con caracterı́sticas
dieléctricas y conductoras, como se verá en el siguiente capı́tulo.
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Caṕıtulo 5

Resultados

Se presentan los resultados principales de la metodologı́a EIS-DRT, dividi-
dos en dos grandes secciones. En primera instancia se presenta la diferencia-
ción de tejidos biológicos en términos de la obtención de una ”huella”digital
para cada uno. La siguiente sección muestra mediciones EIS en microcoloi-
des y una nueva propuesta de sensor para cuantificar la concentración de
partı́culas en ellos.

5.1. Caracterización de tejidos biológicos ex-vivo

Las muestras de tejido extraı́das fueron caracterizadas con el analizador de
impedancias con detector de ganancia y fase (ver sección 3.1), en el rango de
1kHz a 1 MHz con el uso de cuatro electrodos de acero inoxidable de uso
subdérmico. Los electrodos fueron colocados en configuración lineal, cada
uno con un diámetro d = 0,3mm y longitud L = 3mm, separados entre
sı́ una distancia s = 2mm. Cada muestra se midió en tres diferentes zonas
del tejido con el fin de evaluar la variabilidad de las mediciones debido a
la naturaleza inhomogenea propia de los tejidos. Ası́ mismo, se repitieron
tres mediciones en cada zona para caracterizar la incertidumbre debida a
las condiciones de medición. En total, se obtuvieron 36 mediciones por cada
órgano medido, considerando las cuatro ratas. Es importante mencionar que
se respetó un orden secuencial en las mediciones EIS para cada órgano a fin
de mantener estrictamente el tiempo en que los órganos fueron preservados
en una solución de conservación IMDM. Finalmente, se usaron los prome-
dios de las mediciones de magnitud y fase de la impedancia como valores
caracterı́sticos de cada tejido con el objetivo de procesar los datos con los
modelos DRT y Cole-Cole para fines de comparación. En donde, para el pri-
mer modelo se buscó obtener una representación no paramétrica mediante
la función de distribución γ(·).
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5.1.1. Preparación de las muestras

Cuatro ratas macho de la cepa WISTAR con una edad de entre 9 y 13 sema-
nas, con un peso promedio de 336 g, fueron sacrificadas usando una dosis
letal de pentobarbital sódico. Después del sacrificio, los órganos (hı́gado, co-
razón, riñón, pulmón, músculo y bazo) fueron extraı́dos y lavados con una
solución buffer salina de fosfato (PBS) e inmediatamente preservados en una
solución IMDM Gluta MAXTM, rica en proteı́nas. Finalmente, se realizaron
mediciones EIS de forma consecutiva en un tiempo no mayor a 3 horas. Los
protocolos de estudio fuero aprobados por el Comité de Ética del Hospital
General de México “Dr. Eduardo Liceaga” (No. DI/16/UME/4/18).

5.1.2. Mediciones de impedancia

Una vez que los datos de magnitud y fase fueron medidos con el sistema
descrito en la sección 3.1. El montaje experimental de los electrodos en con-
tacto con el tejido biológico se muestra en la fotografı́a de la Fig. 5.1. Para
realizar las mediciones, se obtuvo el promedio de nueve mediciones en ca-
da tejido ( ¯|Z|p, ψ̄p), el cual fue posteriormente promediado para los cuatro
individuos ( ¯|Z|p,r, ψ̄p,r). En la Fig. 5.2 se muestran los diagramas de Bode de
las mediciones EIS para cada tejido, en donde se presenta el valor medio
obtenido (lı́nea continua) y su incertidumbre (barras).

Figura 5.1: Fotograf́ıa del experimento EIS en tejido biológico ex-vivo.

Observación 14. En la Fig. 5.2 el lector debe considerar que la magnitud es
∣∣Z̃∣∣ ,

¯|Z|p,r y la fase ψ , ψ̄p,r.

Los diagramas de Bode muestran que la respuesta en frecuencia presenta
un comportamiento semejante a un modelo de circuito RC para todos los
casos. Por otra parte, es de resaltar que en cada diagrama de magnitud se
observan puntos de inflexión que sugieren la presencia de diversos procesos
de relajación debidos a la dispersiones α y β [38].
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Respecto a la incertidumbre en las gráficas para |Z̄|p,r, se puede observar que
los tejidos de hı́gado y corazón presentan la menor incertidumbre, mientras
que en las mediciones de bazo es mayor. Aunque, es importante mencionar
que la consistencia fı́sica de dicho órgano es mayormente sólida, por lo que
el contacto de los electrodos es bueno, caso contrario con el pulmón, en
donde se debe poner especial cuidado para asegurar el correcto contacto de
los electrodos con la muestra, debido a su consistencia suave y porosa.

En cuanto a los valores de la fase ψ̄p,r, es interesante observar que el hı́gado,
pulmón, y músculo, presentan claramente un punto mı́nimo, mientras que el
corazón, riñón y bazo tienen dos mı́nimos locales en el rango de frecuencias
medido. La presencia de dichas caracterı́sticas se asocia directamente con
la existencia de diferentes mecanismos de relajación y conducción eléctrica
en la estructura de los tejidos. Finalmente, los valores de la fase ψ̄p,r para
el hı́gado y el corazón presentan la menor incertidumbre, contrario a los
tejidos de bazo y pulmón, en donde la incertidumbre aumenta.

5.1.3. Análisis estad́ıstico

Para analizar estadı́sticamente la variabilidad de las mediciones EIS, se em-
pleó el método de componentes principales (PCA:Principal Component Analy-
sis) [70], aplicado a los datos de magnitud y fase, como función de la fre-
cuencia. Para ello, se tomaron los promedios de cada órgano para las cuatro
ratas, de tal forma que fuera posible reducir el número de dimensiones del
conjunto de datos, sin perder información. En la Fig. 5.3, las componentes
principales PC1, PC2 y PC3 son representadas en una gráfica tridimensional,
en donde cada sı́mbolo representa las mediciones EIS por órgano, promedia-
das por individuo. Es posible observar elipsoides bien diferenciadas entre
ellas, las cuales agrupan los diferentes puntos (promedios), indicando que
cada órgano ha sido correctamente diferenciado a través de las mediciones.
Por otro lado, la separación entre los sı́mbolos en el interior de cada elipsoi-
de indica la dispersión de las mediciones. Ası́, el análisis estadı́stico muestra
que los seis órganos pueden ser diferenciados con una baja dispersión entre
individuos.

5.1.4. Análisis del espectro de impedancias mediante tiempos de
relajación

Usando los valores promedio de magnitud ¯|Z|p,r y fase ψ̄p,r (ver Fig. 5.2),
se extrajeron las componentes real Z̄Re

p,r e imaginaria Z̄Im
p,r de la impedancia.

Dichos datos fueron ajustados al modelo DRT, con el objetivo de estimar la
función de distribución γ(·) para cada tejido. Las gráficas de las Fig. 5.4(a)-
(f) muestran el resultado del análisis para los seis diferentes órganos. En
ellas, es posible distinguir claramente diversos máximos locales en las fun-
ciones de distribución, cada uno correspondiente a un tiempo de relajación
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Figura 5.2: Mediciones EIS en el rango de 1 kHz a 1 MHz. Diagrama de Bode para la magnitud∣∣Z̃∣∣ y fase ψ (.deg) de la impedancia como función de la frecuencia en tejidos ex vivo de rata
WISTAR. (a) h́ıgado,(b) corazón, (c) riñón, (d) pulmón, (e) músculo y (f) bazo.

(τDRT). La presencia de éstos revela entonces un tipo de ”huella digital”que
permite diferenciar a cada tejido y que está estrechamente relacionada con
diversos procesos de polarización dieléctrica en la estructura de los órganos.
En el caso del hı́gado, la función γ(·) presenta una forma con tres tiempos
de relajación, sin embargo para el resto de los tejidos existen dos tiempos
claramente identificables. El corazón, pulmón y bazo tienen una forma si-
milar para la función de distribución, con una marcada diferencia en los
valores de τDRT,1, mientras que, para τDRT,2, su valor es cercano en el caso
del pulmón y el bazo. Para el riñón y el músculo, la distribución de tiem-
pos parece ser muy similar. Finalmente, los valores estimados por el modelo
DRT se encuentran resumidos en la parte izquierda de la Tabla 5.1.
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Figura 5.3: Gráfica de las tres principales componentes para validar estad́ısticamente las medi-
ciones mediante PCA.

Estimación del espectro de impedancias

Con la finalidad de verificar la consistencia y desempeño del modelo DRT
aplicado a la diferenciación de tejidos ex-vivo, se emplea el modelo propues-
to en la ec. 4.14, a partir de las funciones de distribución γ(·) obtenidas para
cada órgano. Además, se estimaron también los parámetros de modelo Cole-
Cole, para fines de comparación. En la Fig. 5.5 se muestran los diagramas de
Nyquist para los seis tejidos, en donde se pueden observar los datos medi-
dos, ası́ como las impedancias ẐDRT Y ẐCC estimadas con los modelos DRT
y Cole-Cole respectivamente.

En este punto es importante mencionar que para el ajuste al modelo Cole-
Cole, la complejidad de éste, en términos del número de parámetros, se de-
terminó inspeccionando la cantidad de posibles semi-cı́rculos que los datos
experimentales forman en el diagrama de Nyquist respectivo. Para el hı́ga-
do, pulmón y músculo se consideró un modelo con únicamente un tiempo
de relajación τCC,1 y una constante α1, de acuerdo a la presencia aparente de
un solo semicı́rculo, mientras que, para el corazón, riñón y bazo el modelo
usado considera dos tiempos de relajación τCC,1, y τCC,2, ası́ como dos cons-
tantes α1 y α2. Los valores de dichos parámetros se encuentran resumidos
en la parte derecha de la Tabla 5.1, para cada órgano.

En los diagramas de la Fig.5.5 se observa que la estimación DRT (ẐDRT) ajus-
ta mejor a los datos experimentales en todos los casos. Aunque la estimación
Cole-Cole (ẐCC) da una buena aproximación para el corazón y el bazo, en
los cuales los diferentes procesos de relajación están bien diferenciados uno
del otro, dando como resultado un buen ajuste de los datos. La impedancia
Cole-Cole para el hı́gado, pulmón, presenta una mayor desviación respecto
a los datos para frecuencias centrales. Ésto puede suponerse debido a que
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en este rango de frecuencias ocurren la mayorı́a de fenómenos de relajación,
mismos que este modelo no puede distinguir con claridad. El procedimiento
para obtener los parámetros del modelo de Cole-Cole confirma la necesidad
de un conocimiento previo del fenómeno a modelar, el cual contrasta con el
método sistemático provisto por el modelo DRT, ya que para este último no
se requiere de observación previa de los datos para extraer la información
sobre las constantes de tiempo, permitiendo ası́ una mejor aproximación a
los valores de impedancia.

Finalmente, se verificó la eficiencia de los valores de impedancia obtenidos
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Tabla 5.1: Tiempos de relajación estimados por el modelo DRT (τDRT,i× 10−6 (s)) y parámetros

del modelo Cole-Cole (τCC,i10−6 (s) y αi) para los seis tejidos caracterizados.

Tejido DRT Cole-Cole

τDRT,1 τDRT,2 τDRT,3 τCC,1 α1 τCC,2 α2

Hı́gado 26.7 5.1 312.4 12.2 0.7 - -
Corazón 170.5 5.0 - 13.9 0.8 0.4 1.0

Riñón 16.7 2.4 - 10.3 1.0 0.7 0.6
Pulmón 24.2 1.7 - 1.4 0.8 - -
Músculo 6.7 1.5 - 3.8 0.8 - -

Bazo 18.1 1.3 - 11.4 0.9 0.6 1.0

por los modelos ẐDRT y ẐCC, usando como indicar el error porcentual prome-
dio absoluto (MAPE: Mean Absolute Percentage Eror), denotado por e. Dicho
error se calculó para las componentes real e imaginaria de cada tejido (ver
Tabla 5.2). El máximo error obtenido es del 1.5 % para la componente real
de la impedancia DRT, en el caso del músculo, mientras que para la impe-
dancia Cole-Cole el máximo error corresponde al 1.7 % para el hı́gado. Sin
embargo, el error en la parte imaginaria muestra que para DRT es del 6.2 %
y aumenta considerable hasta el 19.9 % en Cole-Cole, ambos casos referidos
al riñón.

Tabla 5.2: Valores del error MAPE en el ajuste de los datos EIS a los modelos DRT y Cole-Cole
para tejidos biológicos ex-vivo.

Tejido e ẐRe
DRT % e ẐIm

DRT % e ẐRe
CC % e ẐIm

CC %

Hı́gado 1.0 3.1 1.7 5.4
Corazón 0.9 3.0 1.6 6.5

Riñón 0.8 6.2 1.5 19.9
Pulmón 0.5 3.6 0.7 11.3
Músculo 1.5 5.3 1.6 9.4

Bazo 0.3 1.8 0.8 4.5

Usando el modelo DRT para analizar datos de impedancia en tejidos biológi-
cos prevé un menor error respecto al modelo Cole-Cole, puesto que el análi-
sis con la función de distribución de tiempos de relajación permite extraer in-
formación caracterı́stica con mayor especificidad, y cuya potencialidad pue-
de ser extendida a diversas aplicaciones clı́nicas y médicas [29].
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ẐCC

Z̃
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Figura 5.5: Mediciones EIS en el rango de 1 kHz a 1 MHz. Diagrama de Nyquist para parte real
ZRe y parte imaginaria ZIm de la impedancia en tejidos ex vivo de rata WISTAR. (a) h́ıgado,(b)
corazón, (c) riñón, (d) pulmón, (e) músculo y (f) bazo.

5.2. Mediciones de impedancia en escala micrométrica

En términos del sistema de medición con procesamiento espectral, éste fue
utilizado para realizar mediciones de impedancia en microescala. Para ello,
se caracterizó experimentalmente la impedancia de microcoloides constitui-
dos por partı́culas esféricas de dióxido de silicio (SiO2), suspendidas en una
matriz de PBS (Phosphate Buffer Saline) actuando como medio electrolı́tico.

Como elemento sensible se empleó un arreglo de microelectrodos (MEA:
Microelectrode Array) de la empresa Dropsens. Los electrodos se encuentran
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5.2. Mediciones de impedancia en escala micrométrica

dispuestos para su conexión directa a un circuito potenciostato, con el CE,
RE y WE fabricados de Platino (Pt) sobre un substrato de vidrio, usando
litografı́a óptica. El electrodo de trabajo es una superficie metálica cubierta
por una resina SU-8 microperforada, con un área de trabajo de 3 mm de
diámetro, con agujeros de 10 µm separados una distancia de 100 µm.

Como señal de excitación se usa una multi-senoidal, la cual se aplica por el
electrodo CE, mientras que la corriente que fluye a través de la muestra se
mide en el electrodo WE (ver Fig. 5.6).

vi

WE

CE RE

vo = −iR f

R f

CA

TIA

Sensor

Figura 5.6: Esquema de medición de impedancia eléctrica con circuito potenciostato y arreglo
de microelectrodos.

5.2.1. Preparación de la muestras

Las muestras a caracterizar son microcoloides con partı́culas de SiO2 de ra-
dio r = 0,8µm, en 4 diferentes concentraciones suspendidas en PBS (ver Ta-
bla 5.3). El PBS presenta un comportamiento altamente conductivo, con una
conductividad σPBS = 0,15S/m y permitividad relativa εPBS = 78. Mientras
que las partı́culas de SiO2 tienen una naturaleza dieléctrica, con permitivi-
dad εSiO2 = 4,5 y una baja conductividad σSiO2 = 10−8S/m. Las muestras
caracterizadas presentan un volumen de 200 µL. En la Fig. 5.7 se muestra
la fotografı́a de las partı́culas de SiO2 depositadas sobre los electrodos de
medición.

5.2.2. Medición y estimación no paramétrica de la impedancia

La plataforma de medición utilizada es la presentada en la sección 3.2, en
donde se propone la estimación no parámetrica de la impedancia de forma
rápida y exacta, en un rango de frecuencias de 1 kHz a 1 MHz. En la Fig. 5.8
se muestran el diagrama de Bode de la impedancia estimada Ẑµ(jω), para
las cuatro muestras caracterizadas en términos de su magnitud y fase ψ.

De los resultados mostrados en la Fig. 5.8, es posible observar que la mag-
nitud Ẑµ aumenta de acuerdo a un incremento en la concentración de las
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Figura 5.7: Fotograf́ıa del experimento EIS para la cuantificación de particulas de SiO2 suspen-
didas en un electrolito.
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Figura 5.8: Diagrama de Bode de la impedancia medida Ẑµ para las suspensiones de micro-
part́ıculas de SiO2 en PBS a diferentes concentraciones, identificadas por śımbolos. El diagrama
en el cuadro interior muestra el circuito equivalente de las muestras.

partı́culas, claramente visible en el rango de 2 kHz hasta 1 MHz, en don-
de la contribución dieléctrica de las muestras comienza a ser dominante. El
incremento en la magnitud de la impedancia puede ser explicado por la
presencia de una mayor fracción de volumen de partı́culas en los coloides,
desvaneciendo ası́ la conductividad total del medio efectivo. Respecto a la
fase ψ, el ángulo para cada muestra puede ser bien diferenciado en frecuen-
cias por en medio del espectro (30 kHz); sin embargo es posible notar que el
valor de la fase comienza a diminuir a medida que la concentración también
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5.2. Mediciones de impedancia en escala micrométrica

lo hace, dado que la muestra tiene una tendencia más conductiva. En altas
frecuencias, la fase de todas las muestras tiende hacia el mismo valor debido
a que en ese punto pudiera existir un mecanismo de relajación común a la
estructura del coloide.

Finalmente, a fin de verificar el comportamiento de la impedancia asocia-
da a las muestras, se ajustaron los datos Ẑµ(jω) a un modelo de circuito
equivalente propuesto en [71]. El circuito equivalente utilizado se muestra
en el recuadro interior de la Fig. 5.8. El modelo de dicho circuito puede ser
parametrizado en θµ ,

[
Ce Rint Rext Cp

]
y escrito como,

Z?
µ(jω; θµ) =

1
jωCe

+
Rext(1 + jωRintCp)

jωRextCp + (1 + jωRintCp)
, (5.1)

en donde Ce representa la capacitancia de los electrodos, Rext es la resistencia
del PBS, Rint corresponde a la resistencia de las partı́culas de SiO2, y Cp la
capacitancia de éstas.

La estimación paramétrica se realiza empleando ajustando los datos al mode-
lo usando el método de mı́nimos cuadrados no lienales (NLLS). La Tabla 5.3,
presenta los valores resultantes del proceso de estimación para cada paráme-
tro asociado a su respectiva muestra y concentración κ. Como indicador de
la bondad del ajuste se emplea al máximo error relativo (MRE) en porcentaje,
mostrado en la última columna de la Tabla 5.3.

Tabla 5.3: Parámetros estimados al ajustar los datos de la impedanciaẐµ al modelo Z?
µ(jω; θµ)

usando NLLS.

Muestra
κ

(wt. %)
Ce
(µF)

Rint
(Ω)

Rext
(Ω)

Cp
(nF)

MRE
( %)

S1 0.1 1.08 110.12 58.21 7.32 6.2
S2 0.5 0.97 107.37 71.11 7.63 5.3
S3 1.0 0.97 101.69 90.20 8.02 3.7
S4 1.5 1.01 105.37 104.04 7.82 2.4

El error MRE es del 2.4 % para la muestra S4, correspondiente a la mayor
concentración, y alcanza un máximo valor de 6.2 % para la muestra S1. Co-
mo es de esperarse, el MRE es mayor cuando la concentración de SiO2 es
baja, esto debido al hecho de que las mediciones EIS son menos sensibles
para concentraciones muy diluidas. Sin embargo, dado que el error obteni-
do en el ajuste es relativamente bajo, es posible verificar que las mediciones
realizadas pueden relacionarse de forma correcta con parámetros fı́sicos aso-
ciados a microcoloides [72].
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5.2.3. Hacia un nuevo sensor de concentración con mediciones EIS
y análisis DRT

Posterior a las mediciones EIS (Fig. 5.8) y su validación con la estimación
paramétrica al modelo de circuito equivalente, se planteó la posibilidad de
estimar la función de distribución γ(·) para las diferentes concentraciones
de microcoloides.

Siguiendo la metodologı́a de análisis EIS-DRT, se obtuvieron cuatro diferen-
tes funciones de distribución de tiempos de relajación para las cuatro con-
centraciones medidas, el resultado de dicho análisis se muestra en la Fig. 5.9.
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Figura 5.9: Función de distribución γ(·) con respecto de los tiempos de relajación τ. (a) Para
las suspensiones de micropart́ıculas de SiO2 en PBS a diferentes concentraciones, identificadas
por śımbolos. (b) Acercamiento a las distribuciones para los tiempos de relajación en el rango
de τ ≈ 10−7 a 10−5.

En la Fig. 5.9(a) se muestra el comportamiento de γ(·) como función de las
constantes de tiempo τ. En ella es posible observar que para cada concentra-
ción existen dos valores máximos locales. En tiempos de relajación pequeños
τ ≈ 10−6, se pueden observar diferencias entre las concentraciones, en térmi-
nos de su amplitud y del tiempo τ en donde el máximo local está ubicado.
Por otro lado, en tiempos altos τ ≈ 10−3 se aprecia que los cuatro máximos
locales se encuentran muy cercanos entre sı́. Dado este comportamiento es
posible establecer dos situaciones:

En tiempos de relajación pequeños, la función de distribución está dan-
do información sobre la concentración de las muestras.

En tiempo grandes de relajación, es dominante en amplitud pero con-
sistente en ubicación, un tiempo caracterı́stico y común para las dife-
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5.2. Mediciones de impedancia en escala micrométrica

rentes concentraciones, lo cual supone el efecto de la interfaz electrodo-
electrolı́to en las mediciones de impedancia [73, 74].

Bajo estas dos circunstancias, se consideran para el posterior análisis los va-
lores máximos locales ubicados en tiempos de relajación pequeños, es decir
aquellos asociados a las concentraciones. Ası́, en la Fig. 5.9(b) se presenta un
acercamiento a las funciones γ(·) en el intervalo de valores de τ de interés.
En ella, es posible observar que existe un desplazamiento del valor máximo
de la función de distribución, de acuerdo al siguiente comportamiento; a
medida que la concentración aumenta, el tiempo de relajación asociado tam-
bién lo hace. Es decir, a mayor concentración se tiene un tiempo de relajación
más grande. Puesto que la presencia de un mayor número de partı́culas elec-
tricamente aislantes en el coloide presupone un valor de resistencia efectiva
mayor, y recordando que τ ≈ RC, la resistencia es directamente proporcio-
nal al tiempo de relajación.

La Tabla 5.4 resume las caracterı́sticas de las muestras evaluadas y sus tiem-
pos de relajación obtenidos con el modelo DRT a partir de las mediciones de
impedancia. Con dicho análisis, se plantea un nuevo mecanismo de sensado

Tabla 5.4: Muestras de microcoloides, sus concentraciones en peso y los tiempos de relajación
obtenidos con DRT.

Muestra κ (wt. %) τ × 10−6 (s)

S1 0.1 1.60
S2 0.5 2.00
S3 1.0 2.85
S4 1.5 3.33

de concentración en microcoloides usando la metodologı́a EIS-DRT propues-
ta en este trabajo. Para obtener los parámetros de desempeño del sensor se
emplearon los datos de la tabla 5.4, con los cuales se relacionan las concen-
traciones en peso wt. %. en función de los tiempos de relación τ.

En la Fig. 5.10 es posible observar los datos experimentales (sı́mbolos) y el
modelo que mejor se ajusta a ellos (lı́nea continua). Con ellos, el modelo del
sensor propuesto está dado por

κ(τ; θ) = θ(a) τ + θ(b), (5.2)

parametrizado por θ = [a b]>, siendo a la pendiente de la recta y b la ordena-
da al origen. La linea recta óptima κ?(·), en el sentido de mı́nimos cuadrados,
está dada por los valores estimados â y b̂. La bondad del ajuste es cuantifi-
cada por el coeficiente de correlación r2 = 0,9868, el cual sugiere una buena
predicción de las mediciones con el modelo lineal.
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Figura 5.10: Curva de calibración para la concentración κ en peso de micropart́ıculas de SiO2,
como función de las constantes de tiempo τ obtenidas con el modelo DRT.

Usando el modelo κ? es posible obtener directamente a la sensibilidad del
sensor S de acuerdo a la siguiente expresión,

S , ∂κ?

∂τ
= 0,76

(
wt. %

µs

)
. (5.3)

Mientras que el parámetro b̂ se relaciona con el lı́mite de detección, siendo
éste igual a 0.05 wt. %. En este sentido es importante aclarar que la resolu-
ción de la medición en términos de las constantes tiempo τ está determinada
por la resolución en frecuencia del espectro de impedancias, siendo en este
caso de 1,59× 10−7s. Lo anterior conduce entonces a una resolución de 0.01
wt. % para cuantificar la concentración de las muestras.

Mediante este experimento fue posible obtener la propuesta de un nuevo
mecanismo de sensado para la concentración de partı́culas dieléctricas sus-
pendidas en una matriz conductora, con dos principales contribuciones. Por
un lado, el análisis DRT permite discriminar la influencia de la interfaz
electrodo-electrolito en las mediciones EIS. Mientras que por otra parte, los
valores de los tiempos de relajación pueden ser asociados con la concen-
tración de las muestras bajo estudio con alta resolución en el dominio de
constantes de tiempo y alta sensibilidad. Lo anterior requiere una futura
interpretación y/o asociación con fenómenos fı́sicos presentes en los micro-
coloides, de forma más exhaustiva.
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En este capı́tulo se presentaron los resultados principales del trabajo de in-
vestigación, teniendo como eje principal la aplicación de la metodologı́a EIS-
DRT a fin de caracterizar tejidos y medios con caracterı́sticas dieléctricas y
conductoras en un rango de frecuencias de 1kHz a 1MHz y su análisis en el
dominio de tiempos de relajación mediante la función de distribución γ(·).
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Caṕıtulo 6

Conclusiones y trabajo a futuro

En este trabajo se abordó el análisis de las propiedades eléctricas fundamen-
tales de los tejidos biológicos y su fuerte dependencia con respecto a la fre-
cuencia ω, a través de la medición multifrecuencia de impedancia eléctrica;
ası́ como el análisis de los datos experimentales mediante un modelo alterna-
tivo a los convencionales. La medición de impedancia se realizó en el rango
de 1 kHz a 1 MHz, en donde es posible extraer información sobre la estruc-
tura y composición del tejido bajo estudio, mediante un sistema construido
con instrumentación relativamente simple, pero que presenta una relación
señal a ruido de aproximadamente 40 dB, un amplio ancho de banda y baja
incertidumbre de medición.

El trabajo propone una perspectiva en la cual los tejidos biológicos son estu-
diados como sistemas dinámicos lineales e invariantes en el tiempo, conside-
rando precisamente a la impedancia eléctrica como el modelo que determi-
na la relación salida/entrada de las señales que lo excitan. En este sentido,
la tesis aborda técnicas de identificación y estimación de parámetros, para
proponer una solución al modelo de distribución de tiempos de relajación,
atacando al problema de forma paramétrica usando mı́nimos cuadrados y
regularización, a fin de obtener una metodologı́a sistemática para la carac-
terización de medios biológicos. La validación del modelo y el algoritmo
propuestos fue realizada usando simulaciones numéricas y experimentos
con muestras de tejido biológico. Además, se comparó su desempeño con
el modelo clásico de Cole-Cole, siendo DRT un mecanismo más eficiente de
identificación de parámetros relacionados con las propiedades eléctricas de
tejidos biológicos, enfatizando en su alta resolución y precisión.

En cuanto a resultados se refiere, se aplicó la metodologı́a para diferenciar
muestras tejidos biológicos en condiciones ex-vivo a través de una “huella
digital” obtenida con la función de distribución asociada al modelo DRT. Co-
mo resultado, se encontraron diferentes constantes de tiempo caracterı́sticas
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para cada tejido, las cuales no son identificadas por el modelo de Cole-Cole,
considerado como estándar en mediciones de bioimpedancia. La ventaja de
la metodologı́a propuesta radica en que ésta no requiere información previa
sobre el comportamiento eléctrico de las muestras a caracterizar a diferencia
del modelo de Cole-Cole. Con ello, el modelo DRT y su modelo paramétrico
asociado, aplicados al análisis de datos de bioimpedancia resulta ser una
nueva y prometedora técnica, con suficiente resolución y sensibilidad para
estudiar de forma concreta y sistemática alteraciones en tejidos relacionadas
con las dispersiones α y β, las cuales pudieran ser de interés en estudios
como cáncer, fibrosis o sarcofenia, por mencionar algunas.

La metodologı́a porpuesta EIS-DRT fue también aplicada a la caracterización
de cuatro muestras de microcoloides, compuestos de diferentes concentracio-
nes en peso de partı́culas dieléctricas suspendidas en un electrolı́to. Con la
finalidad de evaluar su respuesta eléctrica, alternativamente a lo establecido
en la literatura, se propuso la transformación de los espectros de impedan-
cia a la función de distribución de tiempos de relajación. Los resultados
mostraron claramente dos procesos caracterı́sticos, uno de ellos relacionado
con la interfaz electrodo-electrolı́to y el segundo estrechamente ligado con
la concentración de las muestras. Con ello, se propuso una nueva técnica de
sensado de concentración con aparente tendencia lineal y una alta sensibi-
lidad. Dichos resultados deben ser analizados de una forma más profunda
a fin de relacionar los procesos fı́sicos involucrados con las funciones de
distribución obtenidas. Dada la robustez de la técnica aquı́ presentada, se
cree que ésta puede ser aplicada en temas de frontera, como es el estudio y
caracterización de sistemas en microescala.

Finalmente, la presente investigación ha cultivado diversas lı́neas de trabajo
para seguir siendo exploradas, y pretende ser la base de futuros trabajos de
investigación. En el caso del sistema de medición, es posible mejorarlo en
términos del diseño de una señal óptima y persistente de excitación, a fin
de disminuir en gran medida los efectos de la interfaz electrodo-electrolito,
ası́ como aumentar el ancho de banda y la capacidad de mediciones de
impedancia en tiempo real. Respecto al algoritmo de solución del modelo
DRT, se ha abierto un problema en términos de la selección óptima de los
parámetros de regularización, los cuales permitan realizar un procesamien-
to de datos en lı́nea, ésto último está estrechamente relacionado con el uso
de técnicas de aprendizaje de máquinas. Desde la perspectiva de sistemas
dinámicos, es posible plantear un modelo de impedancia que considere va-
riaciones temporales, cuya aplicación serı́a útil en situaciones de medición
en donde la muestra bajo estudio esté cambiando su composición y estruc-
tura. Finalmente, en cuanto a las aplicaciones micrométricas, se han comen-
zado a estudiar aplicaciones con células biológicas para fines de monitoreo
en cultivos, tales como la proliferación y crecimiento celular.
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of Impedance Spectroscopy Measurements of Biological Tissue using
the Distribution of Relaxation Times Method,” in Proc. 10th Int. Jt. Conf.
Biomed. Eng. Syst. Technol., pp. 224–228, 2017.

[29] R. Ramı́rez-Chavarrı́a, C. Sánchez-Pérez, D. Matatagui, N. Qureshi,
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