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Resumen 

El registro de EEG en cuero cabelludo, constituye un sistema de adquisición de ac­

tividad eléctrica cerebral con una resolución temporal de milisegundos [27], pero con 

una resolución espacial muy baja, lo cual dificulta la detección de fuentes eléctricas 

a través de la solución del problema inverso. Por otro lado, una de las principales 

características de las imágenes por resonancia magnética (IRM) es su alta resolución 

espacial; por lo que se vuelve atractivo contar con una buena resolución espacial y 

temporal, fusionando la información anatómica de IRM y la información funcional 

de la electroencefalografía, para poder resolver el problema inverso con una mayor 

precisión. En este trabajo se realizó un sistema de planeación de cirugía de epilepsia, 

que presenta al médico la información anatómica y funcional fusionada para que éste 

pueda realizar una planeación de la neurocirugía. El sistema utiliza un modelo de 

volumen conductor de cabeza innovador por medio del Método sin Malla ( Meshless 

Method) reduciendo la complejidad inherente en la construcción de un mallaje. No 

se ha sacrificado el error de localización, ya que la metodología propuesta presenta 

un error promedio de localización de fuentes de 8 mm; cumpliendo el objetivo de in­

tegrar herramientas de análisis de información funcional con información anatómica, 

en un sistema de planeación de neurocirugías. 



Capítulo 1 

Introducción 

La incidencia de la ingeniería en la medicina se ha centrado en otorgar sis­

temas que permitan al médico tener un panorama más amplio del problema con 

que se enfrenta. En los últimos años, han aparecido varios sistemas utilizados para 

una planeación de cirugías cerebrales y una guía para el medico durante la cirugía 

(REGULUS@ [89], SPS@, VECTOR VISION@), dichos sistemas proporcionan 

una dimensión diferente del problema a tratar a través de imágenes y señales del pa­

ciente. Particularmente para cirugía estereotáx.ica, dichos sistemas permiten al ciru­

jano planear la operación con mayor exactitud, presentar dicho plan en el momento 

de la operación y analizar los resultados, con el objetivo de reducir la invasividad; 

ésto es necesario cuando se trata de cirugía de epilepsia de lóbulo temporal (ELT), 

debido a la dificultad de localizar los focos epileptógenos y la cercanía de estos focos 

con áreas elocuentes del cerebro, que pueden ser dañadas durante el procedimiento. 

Según la Secretaría de Salud de México, se estima una incidencia de poco más de 

100 pacientes con epilepsia por cada 100 mil habitantes, 60 % de los casos inicia en 

la infancia o antes de los 20 años de edad. Se estima que 85 % de los pacientes con 

epilepsia pueden ser controlados con medicamentos, siendo el porcentaje restante 

candidatos a cirugía. El procedimiento quirúrgico de epilepsia puede alcanzar hasta 

1 



Capítulo l. Introducción 2 

un 80 % de éxito, según la localización del daño y la evolución del padecimiento. 

Actualmente, no existe ningún sistema de planeación de cirugías estereotáxicas de 

epilepsia de lóbulo temporal (ELT) que permita integrar información anatómica de 

resonancia magnética e información funcional extraída de la actividad eléctrica cere­

bral de manera no invasiva, con bajo costo computacional y con una precisión bajo 

los estándares clínicos. La estimulación cortical es el estándar clínico aceptado para 

la realización de un mapa funcional [70], esta técnica presenta la desventaja de ser 

un método muy invasivo y puede llegar a ser demasiado peligroso en procedimientos 

de extracción de foco epileptógeno [29]. Por lo tanto, se proponen métodos menos in­

vasivos que otorguen la información funcional para cada paciente, fusionando dicha 

información con imágenes por resonancia magnética, con lo que se busca obtener 

una buena resolución espacial y temporal. 

El sistema de planeación de cirugías realizado, se logra estableciendo una metodología 

con el afán de conseguir una mejor resolución espacial en la solución del problema 

inverso de EEG. Dicha metodología abarca el manejo de la información anatómica, 

específicamente la extracción de estructuras anatómicas relevantes, para la construc­

ción del modelo de volumen conductor de cerebro, es aquí donde tenemos la mayor 

incidencia de nuestro trabajo, que es utilizar un método innovador (Método sin 

Malla, conocido en inglés como Meshless Method) para encontrar a partir de la in­

formación anatómica del paciente, la matriz de campo para la solución del problema 

inverso. 

A continuación se hace una breve descripción del contenido de esta tesis: 

En el Capítulo 2, se presenta el panorama del paradigma de Cirugía Integrada por 

Computadora (CIS, por sus siglas en inglés) , dicho paradigma divide al procedimi­

ento quirúrgico en tres fases importantes, fase pre-operatoria, fase trans-operatoria, 

fase post-operatoria. Asimismo, se presenta el estado del arte de las cirugías es­

tereotáxicas, las tecnologías claves implicadas en la CIS, imágenes médicas y de la 
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información funcional. 

En el Capítulo 3, se da un panorama de la generación de la actividad eléctrica 

cerebral, cómo se modela y cómo se estima dicha actividad. También se presenta la 

teoría del problema directo e inverso del EEG y el estado del arte del modelado de la 

cabeza como un volumen conductor esférico o como un volumen realista, terminando 

el capítulo con el concepto de matriz de campo que caracteriza a dicho modelo de 

volumen conductor. 

En el Capítulo 4, se presenta la metodología propuesta, comenzando por la seg­

mentación de imágenes por resonancia magnética, la generación de los registros 

simulados de EEG, la solución del problema directo a través de un modelo de vo­

lumen conductor por medio del método sin malla, la construcción de la matriz de 

campo a través de dicho método y se termina el capítulo presentando los algorit­

mos de solución del problema inverso más novedosos para un modelo de fuentes de 

corriente distribuidas. 

En el Capítulo 5, se presentan los resultados obtenidos en la localización de 

fuentes con la metodología propuesta, es decir, a partir de un modelo de volu­

men conductor realista con el método sin malla, comparado contra la suposición de 

un modelo de medio homogéneo infinito, como referencia. En paralelo se hace una 

discusión sobre cada resultado obtenido, y cómo esta discusión nos orientó a los 

conclusiones que se muestran en el Capítulo 6. 



Capítulo 2 

Antecedentes 

Motivados por obtener mejores resultados y con bajos costos, la práctica clínica 

rápidamente reemplazó los procedimientos de cirugía abierta por técnicas mínima­

mente invasivas. Esta transición fue desde una retroalimentación visual directa hacia 

una retroalimentación visual indirecta, es decir, a través de imágenes. La transición 

de un tipo a otro de procedimiento impone retos a vencer, es decir, en los proced­

imientos de cirugía abierta los médicos pueden ver y sentir directamente las diferentes 

estructuras anatómicas; por el contrario, en los procedimientos de cirugías guiadas 

por imágenes, los médicos necesitan identificar las estructuras anatómicas en las 

imágenes (segmentación) , y establecer las relaciones espaciales entre las imágenes y 

el paciente (registro); con el objetivo de que la precisión en la ejecución del procedi­

miento tendiera a ser comparable o mejor que la alcanzada por los procedimientos 

tradicionales. 

Los sistemas de cirugía guiada por imágenes permiten aumentar y complementar 

las habilidades de los cirujanos para entender la estructura espacial de la anatomía, 

integrando imágenes y otras fuentes de información. Estos procedimientos pueden 

transformar la evaluación cualitativa de la intervención quirúrgica en una evaluación 

cuantitativa, teniendo además una evaluación cuantitativa entre la planeación y la 

4 



Capítulo 2. Antecedentes 5 

ejecución del procedimiento. Además permiten realizar nuevos procedimientos cada 

vez menos invasivos, considerados anteriormente como peligrosos. 

Los procedimientos quirúrgicos son inherentemente procesos integrativos. Los 

cirujanos integran el conocimiento de las estructuras anatómicas con las imágenes 

medicas del paciente para planificar y ejecutar la intervención. Los sistemas guiados 

por imágenes tienen una aproximación similar, donde todas las fuentes de informa­

ción son integradas y usadas para proveer una guía útil al médico. 

Los sistemas de cirugía guiados por imágenes fueron inicialmente aceptados por 

dos disciplinas médicas , neurocirugía [48,53,69,113] y ortopedia [26,88] . La principal 

razón de esta adopción es que ambas disciplinas asumen un comportamiento rígido 

de la anatomía. En neurocirugía el movimiento del cerebro está limitado por la 

estructura ósea, aunque , si bien es cierto, se han suscitado muchas investigaciones 

sobre el desplazamiento del tejido del cerebro, como cualquier tejido. En ortopedia 

la suposición es siempre válida. Todos los sistemas comerciales de cirugía guiada por 

imágenes están basados en la suposición de anatomía rígida. Los sistemas que toman 

en cuenta el carácter deformable de la anatomía son aún sujetos de investigación. 

En cuanto a neurocirugía, se han tenido en los últimos años avances significativos, 

que permiten al cirujano planear la operación con mayor exactitud, presentar dicho 

plan en el momento de la operación y analizar los resultados con el objetivo de 

reducir la invasividad en futuras intervenciones, es cuando aparece el paradigma 

de Cirugía Integrada por Computadora, como se verá más adelante. Uno de los 

campos que ha presentado un gran desarrollo ha sido la cirugía estereotáxica de 

cerebro, en particular cirugía de epilepsia de lóbulo temporal (ELT) , permitiendo 

procedimientos más eficaces. 
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2.1. Esquemas de cirugía asistida por computadora. 

En el desarrollo de una guía para el médico, a través de imágenes y señales, 

podemos encontrar tres conceptos diferentes pero relacionados entre sí: la Cirugía 

Asistida por Imágenes (rayos X, tomografía axial computarizada), donde las imá­

genes sirven de guía al médico para la planeación de la cirugía [72] ; la Cirugía 

Asistida por Computadora (CAS, Computer Assisted Surgery ), donde el despliegue 

y seguimiento de la operación se hace a través de una computadora y el paradig­

ma de Cirugía Integrada por Computadora (CIS, Computer Integrated Surgery) que 

incluye los dos conceptos anteriores, pero que además se realiza en los momentos 

pre-operatorio, trans-operatorio y post-operatorio y existe una íntima relación entre 

los tres. 

2.1.1. Cirugía asistida por imágenes. 

La cirugía asistida por imágenes se remonta al año de 1895, cuando se utilizaban 

las imágenes de rayos X para la extracción de balas en los pacientes, y eran dichas 

imágenes las que orientaban al médico sobre el camino a seguir en la operación. La 

radiografía estereoscópica en 1897 y la angiografía en 1963 incrementan las habili­

dades del cirujano, en esta última se suministra un medio de contraste al paciente 

que realza, en las imágenes de rayos X, todo el sistema vascular. Con el desarrollo 

de varias técnicas, se construye la Angiografía de Substracción Digital [98]. 

Con el descubrimiento de la tomografía axial computarizada inicia una nueva 

etapa en el desarrollo de la cirugía asistida por imágenes, proporcionando al cirujano 

información más precisa de la anatomía del paciente, pero estas imágenes tienen el 

problema del bajo contraste que presentan entre la diferenciación de materia gris y 

materia blanca, información muy valiosa en procedimientos vasculares intracraneales 

Con el surgimiento de imágenes de resonancia magnética, se mejora el contraste 
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en las imágenes adquiridas del paciente, además de otorgar discriminación de su­

tiles diferencias en características de tejido, por medio de procedimientos de proce­

samiento de imágenes [58]; es por esto que se convierte en la principal modalidad de 

imágenes que contempla un sistema CAS. 

2.1.2. Cirugía asistida por computadora. 

De la combinación de imágenes por resonancia magnética y un medio de con­

traste suministrado al paciente, surge la posibilidad de tener imágenes de resonancia 

magnética que proporcionan información angiográfica, creando así la Angiografía 

por Resonancia Magnética. Posterior a esto surgen las imágenes de resonancia mag­

nética funcional (fMRI, Functional Magnetic Resonance Image ), que proporcionan 

información funcional superpuesta a la imagen anatómica del paciente, utilizando 

la concentración de hemoglobina en zonas específicas del cerebro de pacientes real­

izando maniobras motoras, visuales o sensitivas 

Con la resonancia magnética y sus diversas modalidades, las imágenes previas 

a la intervención quirúrgica sirven para el diagnóstico y planeación de la interven­

ción, pero todavía en este estadio de desarrollo de cirugías asistidas, la mayoría de 

decisiones se toman en el momento de la operación y no hay una relación entre las 

diferentes fases del proceso. 

2.1.3. Cirugía integrada por computadora (CIS). 

Los sistemas CIS son capaces de proveer nuevas capacidades que superan las 

limitaciones humanas en la realización de cirugías. El principal papel de los sistemas 

CIS es proveer de información precisa y oportuna al cirujano, ya que son capaces de 

combinar información de imágenes y señales antes, durante y después de la cirugía. 

El paradigma de CIS , surge a mediados de los años ochenta, y tiene como objetivo 

otorgarle al cirujano una retroalimentación visual del procedimiento en tiempo real, 
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procesado por la computadora, integrando la información de diferentes fuentes de 

adquisición de imágenes o señales del paciente durante la operación [65, 135]. Se 

trata, entonces, de realzar las habilidades del cirujano, manteniendo éste siempre 

el control de dicho procedimiento; en ningún momento se busca la sustitución del 

cirujano en una intervención quirúrgica. 

Para que el sistema CIS pueda desarrollar su objetivo, éste se subdivide en dos 

conceptos interrelacionados [39, 65, 135]: 

l. Sistema CAD/ CAM (Computer Assisted Design/ Computer Assisted Ma­

chine) quirúrgico: consiste en realizar un modelo del paciente a partir de 

imágenes adquiridas antes de la operación y otra información pertinente que 

necesite el cirujano para realizar la operación. Con esto, se logra dar asistencia 

al médico para que pueda planear la cirugía, también darle asistencia durante 

la realización de la cirugía, presentando esta información y comparando el 

procedimiento realizado con respecto al plan elaborado previo a la operación. 

2. Sistemas de asistencia quirúrgica: con el propósito de extender las habilidades 

del cirujano, se crean dispositivos que realcen sus sentidos para permitir la eje­

cución de la operación de forma precisa y exacta, logrando con esto reducción 

del tiempo y un procedimiento menos invasivo; hasta llegar a tener la posibi­

lidad de utilizar unos lentes que permiten visualizar un imagen intra-cerebral 

del paciente superpuesta sobre la piel de éste, lo que se ha dado en llamar 

"A ugmented Reality". 

Un sistema CIS está compuesto por tres fases , planeación del procedimiento (o fase 

pre-operatoria) , ejecución del procedimiento (o fase trans-operatoria) y análisis de 

resultados del procedimiento (o fase post-operatoria) como se observa en la Figura 

2.1 y cualquier aplicación debe contemplarlas [40, 131]. 
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FASE PRE-OPERATORIA FASE INTRA-OPERATORIA 

Figura 2.1: Fases que componen un sistema CIS [65]. 

2.2. Procesos durante la CIS. 

2.2.1. Neuro-navegación. 

La neuro-navegación provee una orientación al cirujano durante la operación y 

ayuda a la planeación de una precisa intervención quirúrgica. 

La simulación de una neuro-navegación, ayuda al cirujano para una aproximación 

precisa de la planeación del procedimiento. Además la incorporación de informa­

ción funcional provista por Imágenes funcionales por Resonancia Magnética (fM­

RI), Magnetoencefalografía (MEG) o Electroencefalografía (EEG), incorporan en la 

planeación la posibilidad de trazar trayectorias que no dañen áreas elocuentes del 

cerebro [64] . 

En la neuro-navegación el cerebro es considerado como un volumen geométrico 

el cual se puede dividir en la intersección de tres planos imaginarios ortogonales 

(axial, sagital y coronal), basado en un sistema de coordenadas cartesianas, donde 
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cada punto del cerebro puede ser descrito por la intersección de estos tres planos. 

2.2.2. Fase pre-operatoria. 

En esta fase, el objetivo es crear un plan quirúrgico basado en imágenes pre­

operatorias e información adicional tales como la geometría del implante o infor­

mación funcional. Múltiples modalidades de imágenes pueden ser utilizadas concu­

rrentemente, Imágenes por Resonancia Magnética (IRM) y Tomografía Computada 

(TC) para tener la visualización del hueso o tejido blando, y Tomografía por Emisión 

de Positrones (PET) para correlacionar la información anatómica e información fun­

cional. La planeación se realiza en un sistema de coordenadas en el cual todos los 

datos son mapeados. Esta planeación puede variar en complejidad, desde una simple 

planeación consistente en la detección del objetivo y trayectoria a seguir [9], a una 

planeación compleja que incorpora los movimientos de las estructuras y la interacción 

entre tejido suave y estructuras óseas [18, 126]. Las tecnologías claves que encierra 

la fase de planeación pre-operatoria son: (1) Imágenes médicas y procesamiento de 

estas imágenes, incluyendo la corrección geométrica y distorsión de intensidad; (2) 

Visualización de los datos, que incluye el despliegue y manipulación de la imagen 

y datos ; (3) Segmentación, la clasificación de los datos de la imagen en estructuras 

anatómicas significativas; y ( 4) Registro, la alineación de los datos dentro de un 

sistema de coordenadas correspondiente a las estructuras anatómicas del paciente. 

Se desarrolla un plan de operación a partir de un modelo específico del paciente, 

dicho modelo está formado por imágenes y señales adquiridas antes de la operación, 

y fusionando dicha información con el atlas anatómico o una base de datos. El pro­

blema es que las imágenes proporcionan sólo información estática, los movimientos 

de los tejidos y las deformaciones causadas por la cirugía no se visualizan en dichas 

imágenes. En el plan pre-operatorio se debe seleccionar la posición exacta del obje­

tivo y la mejor trayectoria a seguir, además se puede incorporar la simulación del 



Capítulo 2. Antecedentes 11 

comportamiento dinámico (biomecánico) de los tejidos involucrados en el procedi­

miento. 

2.2.3. Fase trans-operatoria. 

Tanto las imágenes adquiridas durante la cirugía, el modelo del paciente, realiza­

do en la fase previa, como la información del plan deben ser presentadas al cirujano 

en el quirófano, para darle el estado exacto del procedimiento utilizando un sistema 

de localización en 3D, con lo cual se obtiene una retroalimentación de la información 

y se puede llegar a una corrección en tiempo real del plan. 

Una vez que el paciente está dentro de la sala de operaciones, el sistema de 

coordenadas, en el cual fue realizada la planeación, debe de ser registrado al sis­

tema de coordenadas de la sala de operaciones [4]. El sistema de guía a través de 

imágenes provee al médico de una asistencia visual, rastreando instrumentos y es­

tructuras anatómicas y desplegando las relaciones espaciales entre éstos, a través de 

una variedad de interfaces y monitores. Información adicional, tales como imágenes 

intra-operatorias, pueden ser adquiridas para actualizar la información anatómica 

y corregir el plan pre-operatorio, si es necesario. Durante el procedimiento el sis­

tema de guía puede registrar las relaciones espaciales entre los instrumentos y la 

anatomía del paciente. Estos datos pueden ser usados posteriormente para realizar 

una evaluación cuantitativa de la intervención para procesos futuros. Las tecnologías 

involucradas en esta fase intra-operatoria incluyen todas las envueltas en la fase pre­

operatoria más: (1) sistemas de rastreo para la localización de la posición espacial 

de la anatomía y las herramientas utilizadas; y (2) sistemas de interacción humano­

computadora, incorporando métodos y aparatos para la interacción con el sistema 

de guía y las formas de transmisión de la información al médico. 

La modalidad de imagen adquirida durante la fase intra-operatoria, ha sido por 

excelencia el ultrasonido, por las características de no invasividad y portabilidad del 
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aparato, pero presenta diversas desventajas tales como la naturaleza especular de 

las imágenes, sombreado, contraste variable y la calidad de la imagen depende en 

gran medida de la habilidad del operador en la adquisición de éstas [15]. 

2.2.4. Fase post-operatoria. 

En esta fase se adquieren imágenes post-operatorias y cuantificando los resul­

tados del procedimiento comparando dichas imágens con el plan pre-operatorio 

realizado en la primera fase . Las tecnologías claves involucrada en la evaluación 

post-operatoria son las mismas que las de la fase de planeación. 

Con el afán de lograr intervenciones cada vez menos invasivas, se analizan los 

resultados obtenidos durante la operación, cotejando con el plan realizado en la 

primera fase [80]. 

Muchos de los sistemas comerciales de cirugía asistida por computadora en la 

actualidad utilizan imágenes de TC e IRM combinados, dando cada una ciertas 

características para construir un modelo del paciente más exacto y preciso, por lo 

tanto los avances en dichos sistemas, se centran en lo siguiente: 

■ Combinación de información de múltiples fuentes y sensores. 

■ Combinación de información geométrica (espacial) e información funcional. 

■ Análisis sobre la exactitud de los resultados. 

■ Manejo preciso de la complejidad del sistema o de la información. 
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2.3. Tipos de Cirugías Cerebrales. 

2.3 .1. Cirugías estereotáxicas con marco. 

Las neurocirugías poco invasivas se han logrado por los avances de la tecnología y 

la introducción de los sistemas computarizados al ambiente hospitalario, mejorando 

la exactitud y calidad de los procedimientos, lo cual lleva a reducir la morbilidad y 

el tiempo de ejecución de la cirugía [77] . 

Estereotaxia, en neurocirugía, se refiere a un sistema de navegación para acceder 

a un punto determinado dentro del cerebro, con la ayuda de imágenes que muestran 

marcas anatómicas y estructuras funcionales [57]. 

Antes del desarrollo de la estereotaxia, alcanzar un punto dentro del cerebro 

requería la exposición de una gran superficie de la corteza cerebral. El valor de un 

sistema estereotáxico recae en la habilidad de minimizar el área de la corteza a 

exposición y la navegación con mínima disrupción cerebral, para alcanzar un tumor, 

una malformación vascular o un foco epiléptico. 

Las técnicas estereotáxicas han podido ser aplicadas a procedimientos de neuro­

cirugía ya que el cerebro es de suave consistencia, por lo tanto fácil de penetrar; el 

cerebro además se mantiene firme durante el momento en que los instrumentos son 

introducidos en él, gracias a que se encuentra confinado a un espacio determinado por 

la estructura ósea craneal; también la forma convexa del cráneo provee una rigidez 

para el montaje del equipo estereotáxico [46]. En diversos tipos de procedimientos 

estereotáxicos utilizados para la destrucción, estimulación o monitoreo de focos de 

ataques epilépticos, la exactitud mecánica proporcionada por el marco de referencia 

es vital en los resultados satisfactorios y depende de la rigidez de fijación del marco, 

sin embargo le da a este procedimiento cierto grado de incomodidad extra al paciente 

(Figura 2.2). 
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Figura 2.2: Montaje de marco estereotáxico. [133] 

En las cirugías estereotáxicas, la precisión es relevante para lograr el éxito, y 

se pretende una menor invasividad y menor morbilidad [10, 132]. Para asegurar 

que el mapeo anatómico sea correcto se determinan marcas en el paciente para la 

adquisición de las imágenes, se puede utilizar para este efecto tres métodos: marcas 

anatómicas, marcas fiduciales semi-permanentes o el marco estereotáxico. 

El marco estereotáxico, el cual es un aro metálico montado en la cabeza del pa­

ciente y fijado al cráneo a través de cuatro tornillos, ha sido el estándar clínicamente 

aceptado por sus niveles de exactitud [64, 79,102,118,120,131], por lo tanto cualquier 

otra metodología utilizada debe de ser comparada con ésta. 

Tanto la cirugía integrada por computadora como la cirugía asistida por com­

putadora, han encontrado aplicación en diversos tipos de cirugía, como cirugías 

ortopédicas [16], y de cerebro [40, 49, 64, 104]. Particularmente han sido utilizados 

con éxito en neurocirugías estereotáxicas con marco, donde existe una referencia es­

pacial rígida, tanto para la adquisición de imágenes previas a la operación como para 

los instrumentos utilizados durante el procedimiento [118], este método presenta un 

error de exactitud espacial entre las imágenes adquiridas y el paciente del orden de 

1mm. 

Por las diferentes características entre las modalidades de imágenes que se uti-
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lizan en un sistema de CIS, se necesitan varios tipos de marcos de referencia es­

tereotáxicos, es decir, se pueden encontrar en el mercado diversidad de marcos, de 

acuerdo al material utilizado en su construcción, así como diferentes tipos de coor­

denadas espaciales que utilizan para la localización del objetivo (Figura 2.3). 

z 

.,. 

Figura 2.3: Montaje de marcadores fiduciales sobre el marco estereotáxico, utilizados 
para la adquisición de imágenes por resonancia magnética. [133] 

2.3.2. Cirugías estereotáxicas sin marco. 

Cuando se realizan craneotomías sin marco se puede utilizar marcas anatómicas, 

tales como el oído izquierdo y derecho, la parte trasera de los ojos, nariz [108] y 

marcadores fiduciales semi-permanentes (Figura 2.4) , menos invasivos, para poder 

correlacionar las imágenes con el paciente. El problema de este tipo de marcas es 

que tienen un desplazamiento mayor de 5 mm en el momento de realizar el procedi­

miento. Por lo que la utilización del marco estereotáxico, proporciona al médico una 

mejor precisión en la detección del objetivo y una mayor exactitud en la trayectoria 

a seguir durante la intervención quirúrgica [46, 64,133]. En el mercado podemos en­

contrar un sistema CAS de apoyo en la fase pre-operatoria y fase intra-operatoria 

denominado LOCALITE que es un sistema muy sencillo que provee al cirujano de 

una herramienta muy útil en la navegación, a través de IRM, durante una neuro­

cirugía y se ha comprobado que reduce significativamente el tiempo de navegación, 
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y es propio para cirugías estereotáxicas sin marco [67]. 

Figura 2.4: Marcadores fiduciales semi-permanentes 

Un sistema CIS que se utilice en cirugías estereotáxicas con o sin marco, debe 

tener una íntima relación en exactitud entre los dos sistemas de referencia espacial, 

primero el sistema de referencia de la imagen y segundo, el sistema de referencia 

quirúrgico, el cual puede llegar a tener una variación significativa de tipo mecánica 

debido a varios factores , dependiendo del tipo de procedimiento neuroquirúrgico que 

se realice [65]. 

El uso de marcadores fiduciales para IRM, incrementa el costo del procedimiento 

y siempre se presenta una distorsión en la imagen, dando un error en la localización. 

Entonces se ha optado por hacer adquisiciones de imágenes de TC del paciente 

utilizando marcadores, como referencia espacial y luego fusionarlas con IRM sin la 

utilización de marcadores , por su alta resolución espacial. 

En el afán de provocar menor invasividad en las cirugías estereotáxicas, y en un 

desarrollo de estas cirugías evitando la utilización del marco, se han creado varios 

tipos de marcadores fiduciales [120,132,135]. El error que se comete con la utilización 

de los marcadores fiduciales semi-permanentes, al compararlo con medidas absolutas 

dentro de la imagen y el marco tradicional, puede ser igualado o mejorado y el 

error está alrededor de 2.95 mm entre los dos métodos. Comparado con respecto a 

coordenadas absolutas de la imagen, el error se encuentra para marcadores fiduciales 
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cerca de 1.72 mm y para el marco estereotáxico cerca de 3.35 mm. Además estos 

marcadores fiduciales presentan la ventaja de que pueden ser colocados varios días 

antes de la intervención sin provocar molestias adicionales al paciente, y pueden 

ser retirados varios días después, para procedimientos establecidos en cirugías de 

epilepsia o en cirugías de ciertos tumores [79, 102]. 

La utilización de marcas anatómicas, en cirugías estereotáxicas sin marco, incre­

menta las fuentes de error que pueden deberse al proceso de registro que gira alrede­

dor de 0.5-0.6 mm, por distorsión geométrica de la imagen (0.2-0.3 mm) , y/ o por 

movimientos del paciente durante la adquisición de las imágenes (0.3-0.5 mm). Sin 

utilizar el marco estereotáxico se introduce otra fuente de error que es el movimien­

to del paciente con respecto al sistema de referencia quirúrgico durante la cirugía, 

por lo tanto introduce un error cerca de 0.5 mm y en algunos casos mayor a 1.5 

mm [79, 118]. Una fuente de error adicional y de difícil predicción es el movimiento 

del cerebro en el momento de la cirugía, ya sea por pulsaciones periódicas y pequeñas 

en sincronía con la sístole (0.5 mm), o por el desplazamiento que se presenta después 

de la resección de tumores (> 2 mm) [49]. 

2.4. Tecnologías claves. 

A partir de la discusión anterior se identifican las tecnologías claves en los pro-

cedimientos guiados por computadora: 

l. Imágenes Médicas y procesamiento de imágenes. 

2. Visualización de la información. 

3. Segmentación de imágenes. 

4. Registro de imágenes. 

5. Sistemas de rastreo. 

6. Interfaz humano computadora. 

Específicamente, para la realización de una buena planeación, el sistema debe de 
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contar con las primeras tres tecnologías mencionadas, más las siguientes dos: 

Construcción de un modelo anatómico. 

Fusión de información anatómica y funcional. 

2.5. Información Anatómica. 

2.5.1. Imágenes médicas y procesamiento de imágenes. 

18 

La principal fuente de información para procedimiento guiados por imágenes son 

las imágenes médicas en sí. El primer procedimiento que usó imágenes fue realizado 

en 1896, utilizando imágenes de Rayos - X [45, 99]. El desarrollo de la imagenología 

médica ha sido bastante grande, desde imágenes de proyecciones de rayos-X en 

películas de plata, hasta llegar a imágenes tomográficas digitales. En la Tabla 2.1 se 

lista las diferentes modalidades de imágenes médicas en términos de su disponibilidad 

para uso trans-operatorio, su accesibilidad y la dimensionalidad de los datos. A 

partir de la Tabla 2.1 se puede ver que en la mayoría de los procedimientos, el 

médico depende en gran medida de su habilidad para reconstruir mentalmente en 

tres dimensiones, a partir de las imágenes bidimensionales adquiridas durante el 

procedimiento quirúrgico. 

Todas las imágenes 3D tomográficas, consisten de un conjunto de imágenes de 

cortes bidimensionales las cuales pueden ser agrupadas para crear un volumen tridi­

mensional. Como los datos son típicamente adquiridos usando un esquema de re­

banada, el objeto en estudio debe de estar inmóvil durante la adquisición completa 

del conjunto de imágenes, o si el movimiento es sistemático (movimiento respiratorio 

o cardiaco) un sistema de procesamiento de imágenes de corrección de movimiento 

simple, puede ser utilizado. 

La modalidad tomográfica mejor situada para imagenología de estructuras óseas 

es la Tomografía Computada (TC) . Esta modalidad es considerada geométricamente 
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Tabla 2.1: Modalidad de Imágenes, disponibilidad en el quirófano, accesibilidad y 
dimensionalidad. [138] 

Modalidad Disponibilidad Accesibilidad Dimensionalidad 

Tomografía Computada (TC) Disponible Alta 3D 

Resonancia Magnética (IRM ) Disponible Alta 3D 

proyección 
Rayos- X Disponible Alta 

2D 

Resonancia Magnética Funcional No di sponi ble moderado 3D 

Tomografía por Emisión de Positrones (PET) No disponible moderado 3D 

Tomografía Computada por Emisión de Fotón simple No disponible moderado 3D 

proyección 
Fluoroscopfa por rayos-X Disponible Alta 

2D 

Ultrasonido Disponible Alta 2D 

proyecc ión 
Imagenologfa Óptica Disponible Alta 

2D 

exacta [74], pero presenta artefactos de intensidad cuando algún objeto metálico está 

presente en el campo de visión del aparato. La TC intra-operatoria está disponible , 

pero su utilización no es tan fuerte. La necesidad de crear la visualización 3D a un 

costo menor, ha generado la introducción de la imagenología por TC-Fluoroscópica 

[52 , 127]. Esta modalidad utiliza un brazo motorizado isocéntrico (TC-arm) para 

adquirir pequeñas áreas de visión del conjunto de datos tomográficos, aunque la 

calidad de estos datos tomográficos es aún más baja que los estándares de TC, se 

espera mejoras con los avances tecnológicos de los intensificadores de la imagen del 

TC-arm. La principal desventaja de estas modalidades de imágenes tomográficas es 

su radiación ionizante [24,66,105]. Aunque hace varios años se formuló una hipótesis 

de que si la radiación ionizante está por debajo de un umbral determinado, es posible 

que la exposición a tomografía no aumente el riesgo de cáncer; en estudios recientes 

se sugiere que esta hipótesis no es válida y el riesgo de cáncer no avanza de forma 

lineal con umbrales más bajos [20] . 

La mejor modalidad de imágenes tomográficas de tejido blando es la Resonancia 
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Magnética, por su resolución espacial; aunque este tipo de imágenes presenta el 

problema de distorsión geométrica y de intensidad. El primer problema es causado 

por las inhomogeneidades del campo magnético y la no-linealidad de los gradientes 

del campo magnético [74,115]. Los nuevos resonadores ya incorporan esquemas de 

corrección de la distorsión geométrica, de tal forma que el resultado final puede 

ser suficientemente preciso para ciertas aplicaciones [11]. Una reciente evaluación de 

la distorsión geométrica en sistemas clínicos de IRM, reportó errores de escala de 

varios milímetros aún cuando la corrección de la distorsión geométrica es aplicada 

en algunos equipos [124]. 

Las imágenes de ultrasonido son difíciles de interpretar debido a su baja calidad 

y la forma en que son adquiridas. Este tipo de imágenes usualmente presentan con­

traste variable, borrosidad y artefactos de sombreado. Además los datos son adquiri­

dos en un conjunto de imágenes 2D no correlacionados con orientaciones arbitrarias, 

requiriendo la reconstrucción mental de las diferentes estructuras importantes por 

parte del médico. La solución a este problema es la adquisición de imágenes 2D por 

medio de un posicionador mecánico que manipula el transductor, por lo tanto, la 

posición exacta es conocida a través de un dispositivo de rastreo montado en dicho 

transductor [47] . 

Las modalidades de tomografía para imagenología funcional son fMRI, PET 

y SPECT (Tomografía Computada por emisión de fotón único). Aunque estas son 

imágenes tomográficas, la correlación entre la información funcional y las estructuras 

anatómicas fundamentales es difícil de discernir. 

Aunque la tomografía axial computada fue la primera modalidad empleada para 

la planeación de cirugías estereotáxicas, ésta puede ser complementada con otros 

tipos de imágenes y por excelencia se ha adoptado las imágenes de resonancia mag­

nética que otorga información no disponible en TC. Por el bajo contraste que otorga 

TC no se puede visualizar detalles sutiles que indican la presencia de anormalidades, 
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no así con las IRM. 

Un sistema de planeación neuroquirúrgica cuenta con despliegue de imágenes de 

diversas modalidades. Se hace uso, por tanto, de la información de TC desplegando 

el hueso y el tejido suave detectado por IRM, se puede llegar a una reconstrucción 3D 

del cerebro más exacto y con mayor detalle , lo cual posibilita una mejor fusión con 

la información funcional, y por lo tanto una mejor localización de focos de actividad 

eléctrica, por ejemplo, focos epileptógenos [98] . 

Para procedimientos de biopsia, el ancho aceptable de la toma de imágenes de 

TC es de 3-5 mm, pero para cirugías de epilepsia debe ser de 1-2 mm [14]. 

Para IRM las modificaciones al marco estereotáxico son obvias, porque éste se 

debe de habilitar para su uso dentro de un campo magnético alto y evitar que se 

generen grandes corrientes de Eddy. U na fuente de error adicional a las asociadas 

con un sistema de referencia fiduciaria, es la causada por la distorsión espacial, 

particularmente en los planos sagital y coronal de IRM, además cualquier distorsión 

puede ser incrementada por interferencias del campo magnético producido por el 

marco estereotáxico. 

Los marcadores fiduciales para TC son fabricados de cobre o aluminio, para 

IRM deben de ser reemplazados por plástico, llenos casi siempre con una solución 

de sulfato de cobre. 

El uso de marcadores fiduciales para IRM, incrementa el costo del procedimiento 

y siempre se presenta una distorsión en la imagen, dando un error en la exactitud 

de localización. Entonces se ha optado por hacer adquisiciones de imágenes de TC 

del paciente, utilizando marcadores como referencia espacial y luego fusionarlas con 

imágenes de IRM sin la utilización de marcadores. 
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2.5.2. Visualización de la información en 2D y 3D. 

En el Detroit Medical Center, se ha creado un sistema de cirugía asistida por com­

putadora que ha sido usado en más de 300 procedimientos quirúrgicos estereotáxi­

cos [132], tales como cirugía de lesiones, biopsias, resección de lesiones, evacuación 

de hematomas intracerebrales, radioterapia, entre otras. Cada procedimiento tuvo 

uno o más estudios de imágenes (TC, IRM, PET, angiografías), además cuenta con 

una base de datos, donde se guarda esta información para poder correlacionar los 

datos en las tres fases operatorias antes mencionadas. El problema a solucionar en 

el despliegue y manipulación de esta información, es la exactitud en el mapeo en­

tre el espacio de la imagen con el espacio quirúrgico [135). El método más exacto 

es la utilización del marco estereotáxico, pero tiene varias desventajas en cuanto a 

que la adquisición de las imágenes del paciente debe realizarse el mismo día de la 

operación, limitando el tiempo de análisis en la fase pre- operatoria. Además provo­

ca incomodidad tanto en el paciente como en el campo de acción para el cirujano 

durante la operación (fase intra-operatoria), y limita al cirujano en la elección de 

trayectorias posibles para el acceso del objetivo en la cirugía estereotáxica [64,134]. 

En la fase post-operatoria, no se obtiene una correlación con las imágenes tomadas 

en la primera fase, porque el marco ya ha sido retirado de la cabeza del paciente. 

Una vez que se ha obtenido la mayor correlación posible en las imágenes 2D se 

puede reconstruir un volumen (3D), de esta forma se tiene una mejor visualización 

del objetivo de la cirugía, permitiendo una planeación más exacta de ésta. Después de 

determinar el volumen de interés, se puede realizar una medición de área, volumen y 

distancias a través de un análisis geométrico de la reconstrucción. Con la obtención 

de dos puntos del volumen ( el centro de la región de interés y la superficie de la 

corteza) se puede trazar una trayectoria para realizar el procedimiento quirúrgico. 

La reconstrucción 3D a partir de imágenes de resonancia magnética, ha sido uti­

lizada para facilitar la detección y extracción del foco epiléptico en población infantil 
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que sufre de epilepsia intratable con medicamentos [19], lo reportado es que todos 

los pacientes tratados (8 niñas y dos niños, en edades entre 3 y 17 años) , toleraron el 

procedimiento y no presentaron problemas neurológicos post-operatorios, por lo que 

se garantiza que una buena planeación de la cirugía está orientada a un beneficio 

post-operatorio y mejora la calidad de vida de los pacientes. 

2.5.3. Segmentación de imágenes. 

La segmentación o separación de estructuras de interés en una imagen es un 

campo esencial en el área de procesamiento de imágenes. Específicamente en proce­

samiento de imágenes médicas, la segmentación es importante para la extracción 

de características, mediciones y despliegue de imágenes. En ciertas aplicaciones se 

busca clasificar los pixeles de la imagen en regiones , por ejemplo en huesos , múscu­

los o vasos sanguíneos, mientras que, en otras, se buscan regiones patológicas, como 

cáncer, deformaciones de tejido y esclerosis múltiple. En imágenes por resonancia 

magnética de cerebro uno de los objetivos es separar las regiones de materia gris 

(MG) , materia blanca (MB) y líquido cefalorraquídeo (LCR) , esto es debido a que 

para el estudio, diagnóstico, planeación de cirugía o tratamiento de muchas enfer­

medades cerebrales, es necesario conocer con la mejor precisión posible el tipo de 

tejido o en algunos otros casos, la estructura anatómica afectada. 

La segmentación de un objeto se logra ya sea identificando todos los pixeles o 

voxeles que pertenecen al objeto o localizando aquellos que forman su frontera. Al­

gunos métodos están basados principalmente en la intensidad de los pixeles, pero 

otros atributos, como la localización espacial, pueden ser asociados con el pixel para 

realizar la segmentación, cuyo objetivo principal es dividir una imagen en regiones, 

también llamadas clases, que son homogéneas con respecto a una o más caracterís­

ticas. 

La delineación manual de MG, MB y LCR en imágenes por RM por un experto 
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humano es difícil porque requiere un conocimiento anatómico detallado y un exa­

men cuidadoso de grandes cantidades de datos, su realización manual es tediosa, 

consume mucho tiempo, y por lo tanto es propensa a errores debido a la compleji­

dad de las estructuras cerebrales; mostrando probablemente una gran variabilidad 

intra e interobservador. Sin embargo, la ventaja de la técnica manual es que refleja 

la interpretación del radiólogo, que es la única verdad válida disponible. Los resul­

tados serán más reproducibles con los métodos automatizados porque producirán 

los mismos resultados para los mismos datos. La confiabilidad aumenta porque los 

errores debidos a la fatiga se eliminan. La variabilidad puede disminuirse con las 

técnicas automáticas mientras se conserva alta la confiabilidad. Por lo anterior, el 

diseño de métodos de segmentación automáticos y confiables es altamente deseable 

por lo que ha sido uno de los intereses del Laboratorio de Investigación en Neu­

roimagenología (UAM- Iztapalapa) que ha desarrollado metodologías para la seg­

mentación automática. Entre los métodos de segmentación desarrollados, existe uno 

de particular interés por el hecho de que no asume ninguna distribución de los datos , 

es decir no asume ningún modelo de función de distribución de probabilidad (fdp) 

sino que permite que los datos formen grupos en base a sus propias características. 

Este procedimiento está basado en la segmentación por corrimiento de media, por 

las características que presenta, ha dado buenos resultados sobre imágenes médicas, 

particularmente en IRM. 

La segmentación por regiones de la imagen es una operación que divide una ima­

gen en regiones bien delimitadas, evitando que exista superposición en ellas. Una 

región es un conjunto de pixeles que son adyacentes, que siguen ciertas reglas de 

conectividad y que en general se definen entre los cuatro o los ocho vecinos más cer­

canos. Comúnmente se emplea la conectividad con los ocho vecinos más cercanos, 

ya que ésta se aproxima bien a la clasificación intuitiva que los seres humanos efec­

túan cotidianamente. La forma de un objeto se puede describir por medio de sus 
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límites (bordes) o en términos de la región que éste ocupa. Los dos enfoques son 

complementarios. En el caso de regiones se desea definir características que distingan 

una sección de la imagen de otras y que todas ellas sean homogéneas dentro de la 

región de interés. Algunos elementos de este tipo son la textura y la intensidad de 

la imagen. 

La segmentación de las imágenes se puede hacer normalmente por varios méto­

dos, entre los cuales la segmentación por umbral es probablemente la más sencilla 

y la que funciona para objetos que se encuentran sobre un fondo bien contrastado. 

Normalmente una persona asigna los valores superiores a un umbral al objeto y los 

valores abajo del umbral como fuera del objeto. Este manejo del umbral se puede 

hacer de manera global si el fondo está bien contrastado y todos los objetos tienen 

valores semejantes. Otros métodos posibles son la segmentación adaptiva, cuando 

se emplea un umbral que pueda variar lentamente con la posición de la imagen o 

el empleo del histograma para determinar un umbral, notablemente en el caso de 

imágenes con histogramas bimodales. Este tipo de segmentación se define así: para 

una imagen f(x , y) y un umbral T, se calcula que si f(x , y) < T entonces f(x , y) = a 

si no, entonces f (x, y) = b, donde a y b son niveles de gris diferentes, denotando 

clases. 

La segmentación por corrimiento de media ponderado con mapas de confianza, 

es una metodología que ha probado ser muy robusta ante la presencia de diferentes 

tipos y niveles de ruido y ha sido desarrollada por [81, 82] y aplicada a IRM en el 

Laboratorio de Investigación en Neuroimagenología (UAM- Iztapalapa) [63]. Esta 

metodología se basa en el cálculo del corrimiento de media, el cual estima las modas 

locales de la función de densidad de probabilidad para definir los centros de clase 

en el espacio característico. Se hace una mejora en la calidad de las fronteras entre 

las regiones o clases utilizando un mapa de confianza de bordes, esto es, la medida 

de la confianza de que el pixel analizado es un borde. El corrimiento de media se 
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pondera con la información del mapa de confianza de cada pixel, de esta manera, 

las técnicas de segmentación por región y la detección de bordes se combinan para 

generar resultados más precisos. Primero se hace el cálculo del mapa de confianza 

de bordes de la imagen, con esta información se calcula el corrimiento de media, se 

hace un filtrado de la imagen, pero corno se ha añadido la información del mapa de 

confianza, se preservan los bordes. Cuando se han obtenido las clases o regiones y 

sus centros, se hace una fusión de dichas regiones utilizando criterios de adyacencia 

y fuerza de bordes. Después, se hace un podado las regiones demasiado pequeñas 

(segun un parámetro). Finalmente se hace la clasificación de las estructuras para lo 

que es necesario hacer el registro al espacio de Talairach de las imágenes y luego 

la correlación de éstas con un atlas probabilístico, de fondo , de materia gris, de 

materia blanca y de líquido cefalorraquídeo (ver Figura 2.5) para garantizar que la 

clasificación sea lo más precisa posible. La correlación con un atlas probabilístico 

es lo que hace de esta metodología de segmentación adecuada para su uso en la 

construcción de un modelo de volumen conductor de cabeza, ya que asegura que el 

espacio de solución sean los voxeles que pertenecen a materia gris. 
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Figura 2.5 : Mapas de probabilidad correspondientes a una rebanada del volumen 
simulado de cerebro. La imagen (a) representa la probabilidad de que la clase sea 
fondo , (b) que sea líquido cefalorraquídeo, (c) que sea materia gris, y (d) que sea 
materia blanca. [62] 

2.6. Información Funcional. 

En la Figura 2.6 se puede ver el proceso a seguir para la fusión de imágenes 

anatómicas con información funcional: 

lnfor-mación 
funciooal 

Imágenes 
Anatómicas Transfonnación al 

espacio de Talairach 

Atlas de Talairach 

Figura 2.6: Diagrama de bloques de la fusión de imágenes anatómicas con informa­
ción funcional 
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El cerebro humano tiene variaciones significativas de una persona con respecto 

a otra, por lo tanto, para poder comparar cerebros o fusionar información funcional 

y anatómica, es necesario hacer lo siguiente: 1) Establecer referencias dentro de las 

cuales los resultados sean normalizados, 2) Definir una transformación que escale 

un cerebro dado dentro de un marco de referencia, 3) Establecer un sistema de 

coordenadas del cerebro. Para lo anterior se puede utilizar el atlas de Talairach 

del cerebro (Figura 2.7) , la transformación normalizada del cerebro y el sistema de 

coordenadas estereotáxico [ 90, 91, 117]. 

Figura 2.7: Mapa de Talairach [89] 

Por lo tanto, cada una de la imágenes anatómicas debe de estar referenciada y 

escalada a la cuadrícula de Talairach antes de poder realizar una fusión entre estas 

imágenes y la información funcional. 

La protección de funciones potencialmente en riesgo durante la realización de 

una cirugía, se realiza a través de la construcción de un mapa funcional de áreas 

elocuentes críticas [13, 60, 70, 87,107]. 

La estimulación cortical es aceptada como estándar clínico para la realización 

del mapa funcional [70], pero presenta la desventaja de ser un método muy inva­

sivo y puede llegar a ser demasiado peligroso en operaciones de extracción de foco 

epiléptico [29]. Por esto, se plantean métodos menos invasivos que otorguen la in­

formación funcional para cada paciente, fusionando dicha información con imágenes 
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de resonancia magnética, con lo que se busca obtener una buena resolución espacial 

y temporal. 

Para realizar el mapa funcional de un paciente en específico, se puede utilizar 

diversas técnicas, las cuales pueden ser divididas en dos grandes áreas: 1) Aque­

llas que involucran técnicas basadas en la interrupción de un proceso, entre las 

que encontramos la estimulación magnética transcraneal, y la estimulación Elec­

trocorticográfica, 2) Técnicas basadas en la activación de un proceso, tales como 

potenciales evocados, EEG, MEG (Magnetoencefalografía) , PET, fMRI. 

El mapeo funcional a través de estudios de MEG, ha resultado ser un método 

menos invasivo para la localización de ciertas funciones cerebrales, localizando la 

corteza somatosensorial y la hendidura central; además presenta la ventaja que se 

realiza rápidamente antes de la operación de pacientes con lesiones corticales cer­

canas o dentro del área de la corteza elocuente [59]. 

La actividad eléctrica cerebral tiene características temporales y espaciales. Los 

registros de EEG en cuero cabelludo, constituyen un método de adquisición de la 

actividad cortical con una resolución temporal de milisegundos [27, 130, 136], pero la 

resolución espacial en la localización de fuentes generadoras de actividad eléctrica, a 

través de la solución del problema inverso del EEG, es muy baja [60]. La característi­

ca principal de las imágenes por resonancia magnética es su alta resolución espacial, 

por lo tanto , el tener a la mano una resolución espacial y temporal aceptable sería de 

mucha utilidad para la localización de los focos epilépticos en la fase de planeación 

de la cirugía. Para este efecto se han desarrollado varias metodologías que presentan 

al médico la localización precisa del foco epiléptico en base a información anatómica 

y funcional. 

Con el surgimiento de la digitalización de las señales de EEG, se abrió un nuevo 

campo a los usuarios de esta técnica en cuanto al procesamiento de los datos [90], 

en donde un mapa topográfico se convirtió en una nueva forma de presentar los 
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datos resultantes de EEG, y los potenciales en un cierto momento o periodo de 

tiempo son codificados en colores en la correspondiente localización espacial, los 

puntos en el espacio entre electrodos son calculados por aproximaciones utilizando 

diversos métodos, siempre en la superficie de la corteza cerebral. Para extrapolar la 

información eléctrica dentro del espacio intracerebral, se utilizan métodos de solución 

de problema inverso [23,29,37] a pesar de su baja resolución espacial, en comparación 

a fMRI. Se siguen buscando métodos para mejorar dicha resolución ya que se cuenta 

con la ventaja de tener alta resolución temporal, la cual es necesaria para estudiar 

ciertos padecimientos, tal es el caso de epilepsia. Se prefiere utilizar EEG y no MEG, 

por el costo y disponibilidad del equipo necesario. 

En [19] se presenta un modelo anatómico 3D a partir de imágenes por resonancia 

magnética, segmentadas a través de intensidad de señales y conectividad de voxe­

les, además fusionado con información funcional, específicamente con EEG (Figura 

2.8), para la implantación de electrodos subdurales durante la operación y con este 

procedimiento poder localizar el foco de ataques epilépticos. Es decir, se mejora 

significativamente el alcance de visión del cirujano al tener un esquema de todo el 

cerebro (visualización 3D) , tanto la distribución espacial, como las zonas funcionales 

etiquetadas (motoras, visuales y sensoriales) que no deben de ser dañadas durante 

la intervención [68]. 

Figura 2.8: Determinación de un foco de ataques epilépticos en la corteza fronto­
temporal izquierda y la simulación en 3D. 
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Según Rutten, y colaboradores [108], aunque se encuentre en proceso de investi­

gación la utilidad clínica de fMRI , ésta presenta un futuro prometedor, con un menor 

grado de invasividad y mejor resolución espacial, con respecto a EEG y MEG; siendo 

en algunos casos más apropiada su utilización [108, 123]. 

La factibilidad de usar imágenes por resonancia magnética para el mapeo de 

actividad neuronal con la técnica de BOLD (blood oxygen level-dependent) fue 

demostrada por Kwong [73]. Esta técnica presenta una mejor resolución espacial; 

sin embargo por su baja resolución temporal, se tienen problemas en la detección 

del origen de la actividad de ataques epilépticos [107]. 

Las fMRI presentan una resolución espacial de 2 - 3 mm y una resolución tem­

poral de 1 - 2 segundos [78]. La relación entre la señal de BOLD con la actividad 

neuronal sigue en discusión, sobre si la primera es un reflejo de la segunda. Asimis­

mo, si para una actividad determinada entran en juego varias partes del cerebro 

en coordinación, es muy difícil desarrollar un procedimiento en que sólo actúe una 

parte en específico. 

En la detección de señales negativas y positivas de BOLD, se puede reconstruir 

toda la información pertinente a las áreas del cerebro involucradas en una actividad. 

La presencia de señales de BOLD negativo han sido encontradas en zonas adyacentes 

a regiones que presentan señales de BOLD positivos, estas respuestas negativas han 

sido atribuidas a la reducción de flujo de sangre en zonas circundantes a las regiones 

activadas, por lo tanto, la detección de zonas activadas por la tarea es incierta. 

Otro problema que se encuentra en las fMRI es que la señal BOLD positiva puede 

extenderse a lo largo de las venas que drenan sangre al tejido del cerebro activado y 

dichas venas se pueden extender a lo largo de varios milímetros o hasta centímetros, 

por lo tanto la identificación del sitio de activación y su comportamiento temporal, 

está limitada no sólo por la característica de la respuesta hemodinámica, que también 

por la arquitectura vascular del cerebro [78]. 
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En un afán de mejorar la resolución temporal de las imágenes por resonancia 

magnética funcional (flvt:RI), en la detección de focos epilépticos, se tiene que la 

adquisición de dichas imágenes se realiza en coordinación con las señales de EEG 

(adquisición simultánea), es decir, se utiliza el EEG para el disparo de adquisición 

de la imagen [6 , 8, 37, 60]. 

Según [123] el problema que tiene la adquisición simultánea de EEG-flvt:RI, es 

que en el momento en que el EEG dispara la toma de la imagen, se deja de tener 

información del registro. Además, por el hecho que las imágenes por resonancia 

magnética utilizan pulsos de RF, para excitar los tejidos del ~erebro, esto introduce 

picos de interferencia en el registro del EEG. También los electrodos metálicos y 

especialmente los cables afectan los campos magnéticos haciendo borrosa la imagen 

en ciertas partes. Tampoco se tiene claro el número de picos de actividad crítica 

epiléptica que se requieren para obtener una respuesta BOLD significativa y las 

investigaciones varían en este número desde 4 descargas a 3T hasta 20 a 1.5T, 

además se presentan cambios significativos de BOLD en solo 40 % a 80 % de los 

sujetos en estudio. 

Como se ha visto anteriormente la localización de fuentes epileptógenas puede 

ser determinada por tres métodos: EEG, MEG y EEG-flvt:RI. La detección de la 

señal en MEG, depende de la descarga de una población suficientemente grande 

de neuronas corticales que deben de estar sincronizadas en tiempo y alineadas en 

espacio. Para la localización de fuentes con MEG, el problema directo y el problema 

inverso necesitan ser resueltos con modelos adecuados para poder obtener soluciones 

aceptables. Aunque la tecnología del MEG es más atractiva que la tecnología del 

EEG, presenta la desventaja del costo. A parte de la ventaja del EEG sobre el 

MEG en su portabilidad y comfortabilidad, también presenta la ventaja de que 

puede servir para el monitoreo en infante, monitoreo de largos períodos de tiempo 

y algo muy importante es que no es significativo los artefactos por movimientos de 
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la cabeza [101]. 

En [78] se reportan los siguientes problemas en la combinación de EEG-fMRI; en 

primer lugar es incierto pensar que las señales de EEG y fMRI están estrechamente 

correlacionadas, ya que el EEG busca la actividad eléctrica neuronal determinada, 

y la fMRI detecta efectos hemodinámicos con énfasis en la macrovasculatura. En 

segundo lugar, las señales de EEG no sólo pierden sensibilidad con la profundidad 

de la fuente en el cerebro, sino que también están influenciadas por la orientación de 

las neuronas en los diferentes tejidos, entonces las regiones detectadas por las fMRI 

pueden generar señales no detectadas por el EEG. La más importante desventaja de 

la fMRI o la combinación de esta técnica con EEG, es su baja resolución temporal, 

si se quiere utilizar para detectar fuentes epileptógenas, además esta combinación 

de técnicas tiene un desajuste espacio-temporal debido a que la señal BOLD es una 

respuesta fisiológica de la estructura cerebral y no es dependiente de la sincronización 

y alineamiento de la actividad neuronal en lo cual está basado el EEG [101]. 

Podemos concluir que la precisión de localización de fuentes por medio de EEG 

depende del modelo de volumen conductor de cabeza, el modelo de fuentes de cor­

riente utilizado y el método empleado en la solución del problema inverso, por lo 

que, nuestro trabajo está centrado en mejorar la precisión de localización de fuentes 

a través de una nueva metodología, que utilice un método de solución de proble­

ma inverso preciso, un modelo de fuentes de corriente distribuida y, sobretodo, el 

planteamiento de un modelo realista de volumen conductor, para seguir contribuyen­

do en el mejoramiento de la resolución espacial del EEG, por su principal caracterís­

tica de no invasiva, y es la prueba diagnóstica fundamental y la más clásica para la 

epilepsia. 



Capítulo 3 

Generación, Modelado y Estimación 

de la Actividad Eléctrica del Cerebro 

3.1. Origen Fisiológico de la actividad eléctrica cere­

bral. 

El cerebro es una estructura altamente compleja, organizada en materia gris y 

materia blanca, ésta última generalmente considerada como soporte. La materia gris 

está formada por neuronas (su número está estimado en el rango de 1011 - 1012) y 

es la parte activa del cerebro, donde se procesa toda la información y se toman las 

decisiones, en un nivel consciente o inconsciente. Desde un punto de vista anatómico, 

el cerebro esta dividido en lóbulos, y la capa exterior del cerebro es llamada corteza 

cerebral, la cual es una red altamente densa de neuronas interconectadas. El fenó­

meno de transmisión de información de una neurona a otra, se llama sinapsis [38]. 

34 
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Figura 3.1: Diversas estructuras cerebrales. l. Médula, 2. Cerebelo, 3.Cuerpo Cal­
loso, 4. Tálamo, 5. Hipotálamo, 6. Corteza Cerebral, 7. Lóbulo Occipital, 8. Lóbulo 
Parietal, 9. Lóbulo Temporal, 10. Lóbulo Frontal, 11. Líquido Cefalorraquídeo. 

La neurona se compone de tres partes importantes, cuerpo de la célula, usual­

mente llamado soma, las dendritas y el axón. Las dendritas sirven como receptores 

de la información generada en la sinápsis por otras neuronas a través de neuro­

transmisores químicos. El contacto de los neuro-transmisores con las membranas de 

la célula actúan en los canales de Sodio y Potasio, liberando un flujo de iones y 

produciendo los potenciales post-sinápticos (PPS). Los PPS pueden ser excitatorios 

o inhibitorios, y su contribución espacial y/ o temporal incrementa el potencial de 

la membrana arriba del umbral de disparo que es cuando en la neurona se genera 

un potencial de acción (PA) , el cual se propaga a lo largo del axón hacia otras neu­

ronas, liberando a los neuro-transmisores en el área de la sinápsis, para que puedan 

reaccionar después de un tiempo. 

Desde el punto de vista de la física, los PPS pueden ser modelados como dipolos 

de corriente, los cuales presentan un potencial de campo eléctrico dipolar, dicho 

potencial decrece con el cuadrado de la distancia a la fuente . Por otro lado, el 

potencial de acción se propaga en el axón, debido a la simetría circular de éste, 

presentando un campo eléctrico cuadripolar que se decrementa con el cubo de la 

distancia. Considerando también la duración de los PPS Clüms) y de los PA Clms) , 
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es fácil concluir que el EEG en el cuero cabelludo no es producido por la propagación 

de información (PA), sino que es debido a la contribución temporal y espacial de 

los PPS en la membrana celular. De hecho, se requiere la sincronización de los PPS 

de un gran número de neuronas (105 , lo cual cubre 1 mm2 de la superficie cortical) 

para producir un campo que se pueda medir en la superficie del cráneo. 

Consecuentemente, el modelo de la actividad eléctrica del cerebro más utilizado 

es el modelo de dipolos de corriente. Sin embargo, es posible modelar a través de 

una organización estructurada de un número más grande de dipolos , simplificando 

la descripción del modelo a través de fuentes de corriente distribuidas . 

3.1.1. Modelo Físico. 

En la sección previa la actividad eléctrica del cerebro fue descrita por fuentes de 

corriente; por lo tanto, el potencial eléctrico producido por una fuente de corriente 

J en un medio homogéneo isotrópico infinito, está dado por: 

<I> ( r) = ( J, r) 3 

4mrllr ll 
(3 .1) 

donde r denota la posición de el punto donde se mide con respecto a la posición de 

la fuente de corriente, e5 es la conductividad eléctrica del medio, y () representa el 

producto escalar entre los dos vectores . El potencial eléctrico en un medio conductor 

no homogéneo y anisotrópico, tal como la cabeza humana, es menos sencillo y podría 

ser modelado para cada cabeza humana específica. 

3.1.2. Ecuaciones que describen el fenómeno eléctrico dentro 

de la cabeza. 

El campo electromagnético (E,B) en un medio isotrópico lineal con permitividad 

eléctrica e y permitividad magnética µ , está determinado por las ecuaciones de 
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Maxwell: 

'\7 ·E = e. . '\7 X E = _ aB 
e' 8t 

(3.2) 

'v' . B = O; '\7 X B = µ (j + é~~) 

donde j es la densidad de corriente eléctrica, y 'v' • y 'v' x son los operadores de 

divergencia y rotor, respectivamente. 

Se considera la cabeza humana como un medio conductor no-polarizado (e~ co, 

permitividad eléctrica del vacío) , no-magnético ( µ ~ µ0 , permitividad magnética 

de vacío), y libre de cargas (p = O). En este caso la densidad de corriente J puede 

ser descrita como la combinación lineal de una fuente de corriente primaria J p y 

una fuente de corriente secundaria (corriente óhmica) [38]: 

J = J p+aE (3.3) 

Ya que la densidad de carga eléctrica es nula, la divergencia de J , la cual mide 

la variación de la densidad de carga, es también nula: 

'\7 -J= O (3.4) 

Es necesario también tomar en cuenta que las mediciones se realizan en condi­

ciones electrostáticas, es decir, que todas las derivadas con respecto al tiempo en 

las ecuaciones de Maxwell se desprecian. Entonces el rotor de E es nulo, lo que sig­

nifica que el campo eléctrico E puede ser escrito como el gradiente de un potencial 

eléctrico escalar <I>: 

(3.5) 

Por lo tanto, el potencial eléctrico expresado en función de la densidad de corrí-
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ente, queda determinado por: 

'v. (a'v<I>) ='v. J P (3.6) 

Para un medio conductor homogéneo infinito, se particulariza la ecuación de Pois­

son, donde la divergencia de la fuente de corriente primaria produce una densidad 

de carga virtual: 

(3.7) 

donde 'v2 es el operador laplaciano. 

El problema de encontrar <I>, en un modelo de volumen conductor de cabeza 

humana, a partir de la Ec. 3.6 dada una distribución de fuentes de corriente primaria 

J p determinada, se conoce como problema directo del EEG, mientras que encontrar 

J p a partir de un potencial eléctrico medido en el cuero cabelludo, se conoce como 

problema inverso del EEG. 

Principio de Superposición El campo eléctrico producido por una conFigura 

ción de fuentes es igual a la suma de los campos eléctricos producidos por cada 

fuente independientemente. 

El principio de superposición es una consecuencia de la naturaleza lineal de las 

ecuaciones de Maxwell (Ec. 3.2). En el caso del EEG esto puede ser observado 

directamente en la Ec. 3.6. Si J p se denota como la suma de fuentes de corriente 

independientes J~, entonces cpk está dado por la solución de la Ec. 3.6 para cada 

fuente de corriente, es decir: 

(3.8) 

Entonces la suma de los potenciales cpk es la solución de la Ec. 3.6 para una 
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conFigura ción de fuentes J p: 

Consecuentemente, para resolver el problema directo no es necesario resolver la 

Ec. 3.6 para una conFigura ción compleja de fuentes, sino que se puede encontrar la 

solución para cada fuente específica y entonces simplemente sumar la contribución 

de cada una. 

En los últimos años se han realizado muchas investigaciones en el área de local­

ización de fuentes epileptógenas a través del EEG, como se mencionó en el Capítulo 

2. Existen algunas técnicas de inferencia que involucran la inspección visual de las se­

ries de tiempo del EEG o topografía del voltaje en el cuero cabelludo; estos métodos 

son ampliamente utilizados en la clínica, pero solo proveen una vaga indicación de la 

naturaleza de la actividad epiléptica que presenta el paciente. Es incuestionable la 

necesidad de una mejor aproximación para recuperar la información inmersa en los 

datos de EEG. Cualquier procedimiento para localización de fuentes necesariamente 

requiere del uso de modelos de las fuentes de potenciales eléctricos cerebrales y del 

medio conductor (la cabeza), en el cual, la señal biológica se propaga. 

3.2. Modelo de fuentes de corriente dentro del cere-

bro. 

3.2.1. Modelo de fuentes de dipolo equivalente. 

Existe un sólido argumento fisiológico que soporta la suposición que dipolos de 

corriente pueden aproximar adecuadamente el campo eléctrico producido por una 

región de células de actividad cortical. Ya que se conoce que los electrodos en el 
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cuero cabelludo detectan la magnitud y la orientación neta del campo eléctrico de 

un grupo de neuronas excitadas dentro del cerebro. De hecho existen señales sig­

nificativas de algunas células que se cancelan con las señales de otras células con 

orientación opuesta (por ejemplo, células que pertenecen a diferentes capas de la 

superficie cortical). Por lo tanto, el modelar las fuentes con dipolo equivalente es 

apropiado, porque los potenciales del EEG que podrían ser simulados por el dipolo 

son bastante similares a los que se producen por una agregación de neuronas ex­

tendidas sobre varios centímetros cuadrados [30,106]. La localización tridimensional 

y la orientación de un dipolo equivalente es indicativo del centro geométrico y la 

orientación neta de la región de actividad cortical, respectivamente. A partir de que 

diferentes combinaciones complejas de generadores corticales pueden emitir señales 

traslapadas en el tiempo, se vuelve necesario desarrollar modelos de fuentes más 

complejos que tomen en cuenta tal actividad cerebral, entonces han surgido diversas 

modalidades del modelo de fuentes por dipolo equivalente, donde dipolos equiva­

lentes espacio-temporales, son analizados. En cualquier caso, es importante notar la 

habilidad que el modelo de dipolo equivalente tiene de sumar cualquier distribución 

de dipolos simples para representar cualquier distribución de complejidad arbitraria 

sobre un determinado período de t iempo y por lo tanto, de representar cualquier 

tipo de distribución espacial de fuentes bioeléctricas [5] . 

3.2.2. Modelo de fuentes de corriente distribuida. 

Alternativamente al modelo de dipolo de corriente, la activación neuronal en un 

modelo de volumen finito de cabeza puede ser descrita por corrientes volumétric­

as, las cuales varían en magnitud a través de todos los voxeles dentro del espacio 

solución. Tal representación de actividad distribuida es encontrada a través de la 

solución por norma mínima, donde el perfil de la densidad de corriente estimada a 

través del espacio solución tiene mejor comportamiento para datos de EEG instan-
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táneos o espacio temporales . El método está necesariamente sujeto a limitaciones, 

tales como suavizado máximo de la solución, asumiendo que el cerebro gasta lamín­

ima energía para producir la señal de EEG medida; tal es el caso de la Tomografía 

de Baja Resolución (LO RETA, Low Resolution Tomography) [95, 96]. 

Según [27] las fuentes generadoras de ataques epilépticos no están confinadas a 

un pequeño espacio, sino que están distribuidas en una zona determinada, por lo 

que, el modelo de fuentes de corriente distribuida es adecuado para estos casos. 

3.3. Problema Directo y Problema Inverso. 

Las neuroimágenes funcionales se dividen en aquellas que utilizan el método de 

detección de hemodinámica (PET, SPECT, fMRI) y las que utilizan registros de 

actividad eléctrica (EEG) o magnética (MEG). Para los dos tipos, encontramos nu­

merosas publicaciones que buscan la incorporación de estas técnicas al quehacer 

clínico, buscando una adecuada técnica de coregistro, entre la información funcional 

y la información anatómica. Las técnicas que utilizan la detección hemodinámi­

ca presentan muy buena resolución espacial, pero una pobre resolución temporal; 

buscando mejorar esta situación, se han realizado por ejemplo pruebas que buscan 

registrar fMRI simultáneamente con EEG. Las técnicas de imagenología funcional 

se basan en el coregistro de la información anatómica, por ejemplo IRM, con la 

información funcional proveniente de la adquisición multicanal de EEG y/ o MEG, 

estimando la localización de fuentes electromagnéticas dentro del cerebro, a través 

de la solución del problema inverso [97]. 

La localización de fuentes a partir del EEG es el proceso de identificar el origen 

espacial de una actividad eléctrica en particular dentro del cerebro, basándose en 

la medición de los potenciales eléctricos registrados en el cuero cabelludo de un pa­

ciente. Esto es también conocido como problema inverso en EEG, donde el problema 

directo constituye el procedimiento opuesto, es decir, el cálculo de los potenciales 
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eléctricos inducidos en el cuero cabelludo del paciente por una fuente de corriente. 

Las fuentes de corriente neuronales en el cerebro producen campos magnéticos 

externos y potenciales en la superficie del cuero cabelludo, éstos pueden ser medidos 

a través de MEG y EEG respectivamente [84]. Los campos de corriente dentro de 

la cabeza que generan estas señales de EEG y MEG pueden ser separados en dos 

componentes, el término de la corriente primaria, que representa la corriente celu­

lar pasiva microscópica y la corriente volumétrica o secundaria, que es el resultado 

de los campos eléctricos macroscópicos [86]. Las corrientes primarias constituyen 

las fuentes de interés en E/ MEG, ya que éstas representan las áreas de actividad 

neuronal asociada con los procesos cognitivos, motores o sensoriales del cerebro. La 

localización de las áreas corticales generadoras de ciertos procesos es de interés para 

el correcto diagnóstico en diversas patologías, por ejemplo, en el tratamiento quirúr­

gico de epilepsia, es importante la localización exacta de los generadores de actividad 

crítica, antes de un procedimiento quirúrgico, para no dañar áreas elocuentes; en el 

afán de lograr una mejor precisión en la localización de fuentes se ha utilizado y 

se ha tomado como estándar clínico la electrocorticografía, pero este procedimiento 

presenta la desventaja de ser demasiado invasivo, además de tener un alto costo y 

presenta cierto riesgo de morbilidad, lo cual limita su uso rutinario [136]. 

Los potenciales eléctricos registrados en el cuero cabelludo asociados con la corri­

ente intracelular proveen una forma no invasiva de monitorear la evolución espacio­

temporal de la actividad neuronal del cerebro humano [27]. En este sentido, la solu­

ción del problema inverso del EEG intenta estimar las fuentes de actividad eléctrica 

neuronales a partir de los registros de potenciales del EEG en cuero cabelludo. El 

problema es que la medición extracraneal del EEG, no contiene suficiente informa­

ción acerca de la distribución tridimensional de la actividad eléctrica neuronal, y no 

existe, por lo tanto, solución única al problema inverso [96]. Son muchos los factores 

que afectan la solución del problema inverso, uno de ellos es el modelo de volumen 
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conductor de la cabeza utilizado para describir el cerebro. 

Para EEG se habla de la inversión de la ecuación de Poisson la cual también tiene 

mucha importancia en diversas aplicaciones de la ingeniería [85]. Es aquí, donde se 

pueden encontrar diversos métodos para resolver el problema inverso, entre ellos, 

métodos iterativos que buscan minimizar el error entre los datos de la frontera y la 

solución del problema directo, o aquellos algoritmos directos que obtienen parámet­

ros de la fuente desde los datos de frontera; pero estos últimos requieren encontrar 

una relación algebraica entre los parámetros de la fuente y los datos observables. 

Tanto los métodos directos como los iterativos se derivan de las identidades de Green 

y la elección de las integrales de frontera. 

Entre los algoritmos de solución de problema inverso tenemos aquellos que pre­

sentan las características de ser lineales, 3D y discretos ; se puede mencionar Norma 

Mínima (MN, Minimun Norm), Norma Mínima Ponderada (WMN, Weighted Min­

imun Norm), Backus and Gilbert, Optimización de Resolución Ponderada (WROP, 

Weighted Resolution Optimization), y LORETA. En [93] se presenta una evaluación 

de estos cinco algoritmos para la localización de fuentes profundas en 3D, concluyen­

do que LORETA presenta un buen comportamiento en la localización de fuentes 

profundas y es el único que se puede considerar como tomografía electromagnética, 

precisamente, por el grado de profundidad que otorga, no así los demás, que propor­

cionan soluciones proyectivas. En otro estudio [130] se sometieron a evaluación dos 

modelos de dipolos móviles (1 y 2 dipolos) y dos métodos de regulación de fuentes 

distribuidas , el método de orma Mínima y LORETA [93], cada uno de estos últi­

mos dos con diferentes parámetros de regularización de Tikhonov (ver apéndice A) 

del algoritmo de mínimos cuadrados (1.0, 1.5 y 2.0) , con datos de EEG simulados 

y reales, y un modelo de cabeza realista , encontrando que tanto en resolución es­

pacial, exactitud de localización, porcentaje de fuentes no detectadas y porcentaje 

de fuentes falsamente detectadas, LORETA tiene el mejor comportamiento en es-
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tos campos. Al mejorar el modelo de cabeza, LORETA mejora significativamente la 

resolución espacial, lo que nos plantea utilizar un modelo de cabeza más exacto que 

se acople a las diferentes curvaturas del cerebro y que mejore la resolución espacial. 

En 2002, Pascual-Marqui [94] presenta un nuevo método de construcción de to­

mografía eléctrica de actividad neuronal, donde la inferencia de localización se basa 

en imágenes de densidad de corriente estandarizada. El método se denomina Tomo­

grafía Electromagnética de baja resolución estandarizada (sLORETA, Standarized 

Low Resolution Tomography), y se presenta como un método de error cero de local­

ización para diferentes tipos de orientación y localización de fuentes en profundidad, 

en ausencia de ruido, tanto para EEG como para MEG. sLORETA utiliza la es­

timación de la densidad de corriente dada por la solución de norma mínima, y la 

inferencia de localización está basada en la estandarización de los valores de la den­

sidad de corriente estimada. Algunos autores presentan dudas con respecto al error 

cero de localización de fuentes inmersas en ruido [122], aunque su desempeño en 

profundidad es mucho mejor que cualquier otro método lineal presentado antes. 

Un método de alta resolución muy prometedor es FOCUSS ( Focal Underdeter­

mined System Solver) [50, 51]; este algoritmo es un método de WMN que realiza 

ajustes a la matriz de peso de manera recursiva hasta obtener que más elementos de 

la solución se acerquen a cero. FOCUSS ha sido aplicado a la solución de problema 

inverso de EEG y de MEG, tal que debe de converger a una solución rala con un 

número de fuentes no cero menor que el número de sensores. FOCUSS es un algo­

ritmo apropiado para encontrar pocas fuentes, pero necesita de una inicialización 

robusta. En [83], se utiliza la solución de norma mínima sin sesgo como inicialización 

del algoritmo de FOCUSS. Se ha propuesto Shrinking LORETA-FOCUSS (SLO­

FO) [75], el cual utiliza la solución entregada por LORETA como inicialización para 

el algoritmo recursivo similar a FOCUSS. Aunque Shrinking LORETA-FOCUSS 

tiene un mejor desempeño comparado a FOCUSS, ninguno de estos métodos es 
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capaz de recuperar las fuentes de actividad eléctrica en una serie de tiempo con 

exactitud. FOCUSS es básicamente un método de WMN, pero la construcción de 

la matriz de peso se basa en la estimación de la fuente , entonces se aplican difer­

entes matrices de peso a diferentes tiempos. Shrinking LORETA-FOCUSS reduce 

recursivamente el espacio solución tal que para diferentes tiempos se tiene diferente 

espacio solución. Estos factores no lineales dificultan la aplicación de estos dos algo­

ritmos en una serie de tiempo. Shrinking LORETA-FOCUSS pretende, al igual que 

SCEA (Self-Coherence enhancement algorithm) [129], mejorar la resolución espacial 

de las soluciones de los sistemas mal condicionados ( en nuestro caso, el problema 

inverso del EEG) , o como algoritmos que utilizan el Laplaciano de los potenciales 

de superficie [114]. 

El método Standardized Shrinking LORETA-FOCUSS (SSLOFO) [76] mejora 

la resolución espacial a través de la estrategia recursiva que utiliza FOCUSS de la 

estimación demasiado suavizada entregada por sLORETA, la cual es utilizada co­

mo la inicialización de dicho algoritmo recursivo. Un proceso muy importante es la 

estandarización que se aplica para guardar la estimación localizada en regiones con 

actividad significativa, aunque pueden surgir múltiples regiones, por lo tanto, SSLO­

FO combina las características de alta resolución espacial que presenta FOCUSS y 

de baja resolución espacial que nos entrega sLORETA. El algoritmo mejora su de­

sempeño por el ajuste automático del espacio solución. Puede extraer regiones de 

actividad dominante mientras simultáneamente localiza múltiples fuentes en dichas 

regiones. El algoritmo mejora sustancialmente el comportamiento de los métodos de 

baja resolución en la reconstrucción de conFigura dones de fuentes con diferentes 

formas en un mismo procedimiento como se observa en la Figura 3.2, donde se apre­

cia que la cantidad de fuentes falsas que encuentra el método de Norma Mínima 

Ponderada es bastante alta y la dispersión de las fuentes está sobre todo el espacio 

solución. Luego, si se utiliza el método de sLORETA, el número de fuentes falsas se 
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reduce así como la dispersión de las fuentes y el método encuentra la conFigura ción 

simulada de fuentes, tanto para el lóbulo occipital como para el lóbulo frontal. La 

desventaja que presenta el método de FOCUSS es la sub-estimación de fuentes, es 

decir, sólo encuentra la conFigura ción de fuentes del lóbulo frontal , para este caso. 

Ahora bien, la utilización de SSLOFO, encuentra las posición de las dos conFigura 

ciones de fuentes simuladas sin demasiadas fuentes falsas y sin mucha dispersión, 

pero no encuentra la forma exacta de las conFigura ciones (círculo, para el lóbulo 

frontal y triángulo, para el lóbulo occipital) . 

La definición adaptiva del espacio solución en SSLOFO posibilita una vía con­

veniente para la integración de la información temporal del comportamiento de las 

fuentes de actividad eléctrica del cerebro. 

Fuentes simuladas 
(SNR 10 dB) 

Norma Mínima Ponderada 

FOCUSS 

sLORETA 

SSLOFO 

Figura 3.2: Comparación de métodos de solución de problema inverso. [76] 

La diferencia entre neuroimágenes funcionales provenientes de la hemodinámi­

ca, y aquellas basadas en la localización de fuentes electromagnéticas, es que éstas 

últimas necesitan de un modelo de volumen conductor del cerebro, en el cual la solu-
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ción del problema inverso se resuelve, sobre un número finito de puntos solución del 

modelo de cabeza, donde las fuentes de corriente son estimadas. Estos modelos de 

volumen conductor de cerebro van desde esferas concéntricas [119] o excéntricas [21] 

con conductividad homogénea, hasta modelos realistas individuales [7,22,43, 71,111], 

que toman en cuenta la geometría de la cabeza con puntos solución restringidos ya 

sea en la corteza, o en todo el volumen del cerebro, a partir de imágenes por RM o 

TC. 

Figura 3.3: Diagrama de bloques de Problema Inverso y Problema Directo. 

3.4. Construcción de modelos anatómicos 

El modelado de las propiedades eléctricas y geométricas del volumen de la cabeza 

provee una respuesta al problema directo, el cual es prerequisito para la solución del 

problema inverso. 

3.4.1. Modelos esféricos de volumen conductor de cabeza. 

El primer y mas sencillo modelo de cabeza desarrollado para la localización de 

fuentes en EEG, fue el modelo de volumen conductor esférico derivado analítica­

mente. Algunos modelos de este tipo son homogéneos, pero la verdadera aprox-



Capítulo 3. Generación, Modelado y Estimación de la Actividad 
Eléctrica del Cerebro 48 

imación de un volumen de cabeza demanda que algunas estructuras anatómicas 

deben ser tomadas en cuenta a través del uso de una esfera no homogénea consis­

tente en tres o cuatro capas concéntricas o excéntricas de diferentes resistividades 

(para representar el cuero cabelludo, el cráneo, el cerebro, y algunas veces el líqui­

do cefalorraquídeo). Desde hace unos años, es ampliamente conocido que cualquier 

modelo esférico es demasiado simplificado para la localización exacta de fuentes 

epileptógenas [2 , 30, 31), por lo que, algunos trabajos presentan el ajuste de poten­

ciales de superficies esféricas a una forma realista de cabeza [110]. Estas técnicas 

de localización de fuentes pueden ser aceptadas para actividad eléctrica originada 

en la superficie pero no es exacta cuando se trata de fuentes generadoras profundas 

dentro del cerebro, donde la forma del cráneo se desvía más de una esfera ideal. 

Afortunadamente, el modelo esférico analítico sirve como el estándar de oro contra 

el cual debe de ser evaluado el comportamiento de cualquier modelo de volumen 

conductor numérico realista. 

Figura 3.4: Modelo esférico de cabeza inscritos dentro del cráneo humano. 
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3.4.2. Modelos realistas de volumen conductor de cabeza. 

Desde hace varios años se han evaluado muchos modelos de volumen conductor 

realista de cabeza para localización de fuentes [37]. En contraste al modelo esférico, 

son necesarios muchos pasos cuando utilizamos un modelo realista. Primero, tener 

información anatómica del paciente (IRM o TC). Segundo, segmentar dichas imá­

genes con el objetivo de poder extraer la superficie y/ o las diferentes estructuras que 

componen el cerebro. Es aquí donde nos encontramos con el problema de requerir 

un algoritmo de segmentación robusta, para determinar con precisión la materia gris 

(espacio de solución). Tercero, la superficie del cerebro debe de ser geométricamente 

descrita, ya sea a través de un mallaje, o a través de una descripción paramétri­

ca. Cuarto, se debe utilizar un digitalizador para determinar la localización de los 

electrodos y registrar estas posiciones a través de marcas fiduciales especiales eti­

quetadas en las imágenes por resonancia magnética. Por último, cuando se cuenta 

con toda la información anatómica, se utilizan diversos métodos numéricos para 

resolver el problema directo en el modelo realista. Para la solución del problema 

directo encontramos básicamente cuatro métodos: a) Método de diferencias finitas, 

que remplaza las derivadas por diferencias finitas. b) Método de elemento frontera 

(BEM, Boundary Element Method), basado en la reformulación del problema como 

una ecuación de integral de superficie. c) Método de elemento finito (FEM, Finite 

Element Method), el cual divide el volumen en tetraedros, permitiendo considerar 

anisotropía del medio y d) Métodos proyectivos, donde encontramos el método sin 

malla (Meshless Method, o Free-Galerkin Method), que describe a los potenciales 

o campos magnéticos como combinación de funciones base ponderadas [12]. Para 

BEM y FEM la conexión entre los nodos se convierte en un procedimiento de alto 

costo computacional y por ende, de tiempo, además de que la elección de nodos 

debe de guardar una regularidad [25]. El método sin mallas, que es el propuesto en 

nuestro trabajo, alivia dichas complicaciones, ya que no requiere ninguna conexión 
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entre los nodos. 

Figura 3.5: Modelo realista de volumen conductor a través de BEM. [56] 

3.4.3. Matriz de campo (LFM, Lead Field Matrix) 

El problema directo relaciona el momento de la corriente dipolar q en la posición 

r q con el potencial de superficie <I> ( r) en la posición r. Bajo la suposición de que 

la cabeza es representada como una superficie de múltiples capas homogéneas no 

intersectadas de conductividad isotrópica constante, el potencial de superficie en 

todas las fronteras puede ser encontrado utilizando el teorema de Green. 

m 
(3.10) 

i =l 

donde r' representa la localización de la fuente , a1y atrepresentan la conductividad 

dentro y fuera de la l - esima superficie respectivamente, n i (r') dr' es el elemento 

vector de la superficie Si orientado hacia afuera a lo largo del vector normal unitario 

de Si, y <I>00 (r) el potencial debido a las cargas primarias, por lo tanto, para un medio 

homogéneo infinito de conductividad a0 debido a una corriente primaria Jp (r') , el 

potencial queda definido como: 
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<P ( ) 1 ¡ . r - r' d , 
oo r = 4mro Jp. llr - r'll3 r 

G 
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(3.11) 

donde la integral está evaluada sobre un volumen cerrado G. La Ec. 3.11 es la integral 

de segundo orden de Fredholm para el potencial de superficie <P ( r). Para el caso 

especial donde la geometría de la superficie es esférica, existen soluciones analíticas 

conocidas [54]. 

La matriz de campo para medio homogéneo infinito queda determinada por: 

k (r r') - _1 _ ( r - r') 
oo ' - 4mro llr - r'll3 (3.12) 

Por lo tanto el vector de potenciales en la superficie <l> debido a un vector de 

densidades de corriente J , localizados en todos los nodos del volumen, que irradian 

en un medio homogéneo infinito, queda determinado por: 

(3.13) 

En varias investigaciones realizadas en los últimos años, se han determinado 

con precisión la matriz de campo para una geometría de superficie esférica [36, 

84] y matrices de campo a través de la descripción de un volumen realista por 

medio de BEM [84,103], y por medio de FEM [3,116]; pero hasta el momento nadie 

ha establecido una matriz de campo que permita la solución del problema inverso 

cuando el volumen se modela a través del Método sin Malla o también conocido 

como Free Galerkin Method [137]. 

Para la solución del problema inverso del EEG debemos construir la matriz de 

campo, que relaciona la posición de los electrodos con respecto a la posición de los 

voxeles del espacio solución; por lo tanto, se vuelve necesario contar con un método 

de segmentación robusto que garantice que dicho espacio solución comprenda a toda 

la materia gris del cerebro. Además debemos de evaluar diversos métodos de solución 
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del problema inverso para encontrar el que mejores resultados nos otorgue. 

La motivación de este trabajo parte de un convenio interinstitucional con el 

sector Salud de México, cuyo objetivo es proporcionar herramientas de planeación 

quirúrgica útiles en el ambiente clínico. 

3.5. Objetivos de la Tesis. 

La motivación de este trabajo parte de un convenio interinstitucional con el 

sector Salud de México, cuyo objetivo es proporcionar herramientas de planeación 

quirúrgica útiles en el ambiente clínico. 

La metodología propuesta en esta tesis, para la solución del problema inverso 

en EEG, busca cubrir los objetivos establecidos para nuestra investigación, dichos 

objetivos fueron: 

■ Desarrollar un modelo estructural cerebral para apoyo en la planeación de 

neurocirugías. 

■ Integrar herramientas de análisis de información funcional, extraídas de la 

actividad eléctrica cerebral, en la planeación de neurocirugías . 

■ Desarrollar un sistema de planeación de neurocirugías que combine informa­

ción anatómica y funcional, en el cual se muestre las fuentes generadoras de 

potencial eléctrico localizadas con una buena precisión. 



Capítulo 4 

Metodología propuesta para la 

solución del problema inverso del 

EEG 

La metodología empleada en el presente trabajo puede ser resumida como: 

1. Segmentación de imágenes por resonancia magnética para la clasificación 

de los voxeles que pertenecen a la materia gris, y que serán utilizados como el 

volumen solución del problema inverso. 

2. Construcción de la matriz de campo realista a través del método sin 

malla para diferentes parámetros y construcción de la matriz de campo para 

medio homogéneo infinito. 

3. Estimación de la Solución del problema inverso a través de sLORETA, 

SLOFO y SSLOFO. 

4. Simulación de registros de EEG , siendo la variable manipulada la local­

ización de la fuente de corriente generadora, para una conFigura ción estándar 

10-20 de 64 electrodos. 

53 



Capítulo 4. Metodología propuesta para la solución del problema 
inverso del EEG 54 

Figura 4.1: Diagrama de bloques del procedimiento utilizado en la implementación 
del sistema. 

En la Figura 4.1 se puede visualizar el diagrama de bloques de la metodología 

utilizada en nuestro trabajo. 

4.1. Segmentación de imágenes. 

La información anatómica necesaria para la construcción del modelo de volu­

men conductor, se obtuvo a partir de imágenes por resonancia magnética del sitio 

IBSR (Internet Brain Segmentation Repository) [41] de Internet, para luego ser seg­

mentadas a través del método de Corrimiento de Media ponderado con mapas de 

confianza, reportado en [61]. Este procedimiento de segmentación de estructuras 

cerebrales de imágenes por resonancia magnética utiliza una técnica de estimación 

no-paramétrica, basada en el algoritmo de corrimiento de media, que usa las modas 

locales de la función de densidad en el espacio conjunto espacial-intensidad para 

definir los centros de las agrupaciones. El corrimiento de media ha probado ser ro­

busto en presencia de diferentes niveles y tipos de ruido y no supone la forma de la 
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función de densidad de probabilidad de los datos . La calidad de las fronteras entre 

regiones segmentadas se mejora incluyendo un mapa que representa la confianza de 

estar verdaderamente en presencia de una frontera entre regiones adyacentes . La 

medida de confianza también se usa para fusionar regiones con fronteras débiles, a 

través de la aplicación iterativa de operaciones de cerradura transitiva en un grafo de 

adyacencias de región. La fusión se termina con un proceso de podado para eliminar 

las regiones muy pequeñas. La clasificación automática de las regiones, encontradas 

por corrimiento de media, en materia blanca, materia gris y líquido cefalorraquídeo 

se realiza aplicando conocimiento a priori contenido en un atlas digital probabilís­

tico de cerebro. La metodología ut ilizada en este procedimiento de segmentación se 

encuentra descrita en el Anexo C. 

En la Figura 4.2 se muestra un ejemplo de varias rebanadas de un estudio de 

IRM segmentado por el procedimiento descrito anteriormente. Las estructuras seg­

mentadas presentan un índice de similitud (Tanimoto) de O. 737 para Materia Gris, 

0.805 para Materia Blanca y 0.622 para Líquido Cefalorraquídeo, con respecto a la 

segmentación manual realizada por el experto. El espacio solución que fué utilizado 

para la construcción del modelo de volumen conductor de cabeza, fueron los voxeles 

que pertenecen a materia gris. 
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(a) (b) (e) 
Figura 4.2: Ejemplos de segmentacion de imagenes reales. Rebanadas de diferentes 
volumenes mostrando en la columna (a) las imagenes originales, en (b) los resultados 
de la segmentacion por Corrimiento de media, y en ( c) las clasificaciones manuales 
por el experto. [62] 
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4.2. Construcción de la matriz de campo realista 

4 .2.1. P roblema Directo. 

En la estimación del potencial eléctrico registrado en la superficie de un cuer­

po tridimensional conductor de forma arbitraria y con conductividad homogénea, 

generado por una distribución de fuentes dentro de dicho cuerpo, el tamaño y el 

comportamiento electromagnético del cuerpo, para nuestro caso el cerebro, nos per­

mite utilizar una aproximación quasi-estática de las ecuaciones de Maxwell [54). Se 

denotará a ne como la región del espacio ocupada por el cuerpo y a 800 la frontera 

de dicho cuerpo. ver Figura 4.3 . 

0 L , 
~ 

s 

, 

r 
3 

Figura 4.3: Esquema del problema electromagnético. [33) 

Según Ellenrieder [32- 34) el potencial eléctrico en una posición r puede plantearse 

como la superposición de dos términos <I>(r ) = <PF(r ) + <PN(r); el primero es el po­

tencial debido a las fuentes de corriente primaria y el segundo debido a las fuentes 

de corriente secundarias o volumétricas. El problema directo del EEG tiene candi-
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ciones de frontera de Neumann, es decir, la componente del flujo normal a través 

de la superficie de la superficie del cuerpo que contiene una fuente de corriente, es 

cero. Planteando el problema de forma diferencial, resulta: 

(4.1) 

donde, q y p son la magnitud y la posición de la fuente encerrada en el cuerpo 

respectivamente; el término <I> F ( r )corresponde al potencial eléctrico en el punto 

r producido por dicha fuente , en un medio homogéneo infinito. Este término y 

su gradiente proyectado sobre la normal pueden ser calculados analíticamente, el 

término que debe ser calculado numéricamente es <I> N ( r), y corresponde a la ecuación 

de Laplace con condiciones de frontera de Neumann cuya solución es más suave que 

la solución original al problema. 

En la utilización del método de integrales de frontera, se colocan nodos en los 

puntos xi tanto dentro , como en la superficie del cuerpo, asociando a cada nodo una 

ecuación que describa el potencial en dicho nodo. Por lo tanto, se tiene un sistema 

lineal de ecuaciones que representa el sistema a resolver, cuya solución es un vector 

de potenciales en todos los nodos. Estas ecuaciones relacionan el potencial «I> de cada 

nodo i en una región, con los nodos cercanos al punto en interés, llamada región de 

influencia (ROI) . Para simplificar los cálculos se eligen ROI esféricas, tal que cada 

una de ellas es subconjunto del volumen del cuerpo (OLi e Oc) , y la unión de todas 

es el volumen total del cuerpo (uOLi = Oc). 

El potencial eléctrico de un nodo debido a corrientes secundarias, se puede ex­

presar a través de la primera identidad de Green, obteniendo la siguiente expresión: 
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q_,N (ri) = ÍanL 'l/J (ri, r') V'q,N (r') · n dS'-
' 

ÍanL q_,N (r') V''¡/; (ri, r') · n dS'-
' 

(4.2) 

fnL 'l/J (ri, r') V2
<I_,N (r') d3r' 

' 
donde, r' es la posición de cada punto que rodea al nodo, r i es la posición del nodo, 

n es el vector normal a la superficie y'¡/; (ri, r') denota la función fundamental para 

obtener la solución única a la ecuación de Poisson que describa el sistema. Dicha 

función fundamental está dada por: 

(4.3) 

r 0 denota el radio de la esfera que rodea al nodo. La función fundamental debe 

cumplir las siguientes condiciones: 

(4.4) 

Por lo tanto, para nodos internos, relacionando las Ecs. 4.1 , 4.2 y 4.4, se tiene : 

(4.5) 

Para nodos en la superficie del cuerpo, la región nLi queda definida como la 

intersección entre la esfera y el dominio Oc (ver Figura 4.3); por lo tanto, la frontera 

de la región local para nodos de la superficie estará formada por BOL = S¡ U Sr, 

donde S¡ es la superficie que corresponde a la media esfera dentro del volumen del 

cuerpo y Sr es la circunferencia que pertenece a la frontera real 80a. Para este caso, 
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si el radio de la esfera que define la región local es pequeño, Sr se toma como un 

círculo del plano normal a n, vector normal de la superficie del cuerpo; por lo tanto, 

el vector r i -r será normal a Sr. De esta forma la Ec. 4.2 para nodos en la superficie 

queda definida como: 

fs (-
1 
~ ,

1 
- 1-) 'v<I>N (r') .ndS' 

ri r ,. r ro 

(4.6) 

El potencial eléctrico se toma como una aproximación localmente determinada 

por el vecindario, tal que , para cualquier punto r E !la, se tiene la siguiente expresión 

que define el potencial eléctrico debido a corrientes primarias: 

(4.7) 

donde p ( r) es el vector de funciones bases de aproximación y a es el vector que con­

tiene los coeficientes de la aproximación, por lo tanto , la multiplicación de estos dos 

vectores es la aproximación del potencial en cada nodo, resultante de la contribución 

de los nodos circundantes, y se denotará como <P N . 

Tomando para nuestro caso un vector de funciones de base monomial de orden 2, 

definido por: 

(4.8) 

Se debe de tener en cuenta el carácter local de la aproximación, por lo que el vector 

a varía en el espacio. Entonces el problema está en encontrar el vector de coeficientes 

de la aproximación. Para encontrar dichos coeficientes se plantea la minimización 

del siguiente jacobiano: 
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n 

j=l 

(4.9) 

n 

j=l 

Siendo <I>N(ri) el potencial estimado en el nodo i, n el número de nodos dentro de 

la ROI del nodo i, y Wj (r i), funciones de peso del nodo i debido al nodo circundante 

j , para nuestro caso estas funciones de peso son de tipo radial Gaussiana Ec. (4.10), 

las cuales ponderan la contribución de los nodos cercanos al punto r y disminuyen 

la de aquellos nodos lejanos a dicho punto. Es de hacer notar que el jacobiano se 

denota como la diferencia entre el potencial aproximado producto de las funciones 

de base y los coeficientes contra un potencial estimado en cada nodo. 

Tomando en cuenta sólo aquellos nodos que están dentro de un radio establecido 

(en una geometría esférica) , y haciendo cero la contribución de los demás nodos de 

la región Da, se tiene la definición de las funciones de peso gaussiana como: 

e- ( ~r-e-(~)2 
1-e- (~) 

o 

lr -r ·l < R· J - J 

(4.10) 

lr-r ·l>R· J - J 

donde >.j es una constante posit iva y Rj es el tamaño de la región de influencia del 

punto rj. 

Derivando la Ec. 4.9 con respecto al vector a e igualando a cero, se tiene la 
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siguiente solución: 

(4.11) 

donde, se definen los siguientes vectores: 

W (r ) = [wi(r) , . . . , Wn (r )] (4.12) 

Para obtener una solución única al problema de mínimos cuadrados móviles, se 

debe de cumplir que el número de nodos en la región de influencia del punto r tiene 

que ser mayor que m , que son los elementos del vector p (r) (m = 10 para una base 

monomial de orden 2) . Si tomamos la siguiente función , denominada función de 

forma, como: 

(4.13) 

se tiene que la solución a la aproximación del potencial en el nodo, está dada por: 

n 

(4.14) 

j=l 

donde las funciones de formas W j deben de cumplir la siguiente condición: 

Vr E Da (4.15) 

j 
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Se hace notar que Wi (ri) =J. óij por lo tanto el método no interpola sobre los 

valores del potencial eléctrico de los nodos como lo realiza BEM o FEM. 

Por lo tanto las Ecs. 4.5 y 4.6 quedan definidas, para el potencial de los nodos 

internos: 

n n 

- 1 1 Wj (r') [pNjdS' 41r I: Wj (ri) <I>Nj = - I: r2 oi anLi 
(4.16) 

j=l j=l 

y para el potencial de los nodos de superficie: 

n n 

j=l j=l ( 4.17) 

+ f s (-1 ~ 'I - 1..) 'v<I>N (r') .ndS' 
ri Ti T TQ 

Planteando una ecuación para cada nodo del volumen total, sabiendo que el 

laplaciano del potencial debido a fuentes secundarias es igual a cero y el flujo normal 

a la superficie puede ser determinado analíticamente, resulta el siguiente sistema 

lineal de ecuaciones: 

(4.18) 

donde para nodos internos: 

(4.19) 

y para nodos externos se tiene que: 
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( 4.20) 

Despejando la ecuación, los coeficientes están dados por la siguiente expresión: 

( 4.21) 

donde la matriz H está dada por '1T - G. 

Por lo tanto , el potencial eléctrico debido a la carga superficial en cada nodo está 

dado por: 

( 4.22) 

4.2.2. Problema Inverso. 

Si se plantea que el potencial en el cuero cabelludo es el resultado de la suma de 

dos factores , el primero ( cp Fe) debido a la suposición de que la fuente de corriente 

está inmersa en un medio homogéneo infinito y es a la altura del cuero cabelludo 

donde se mide dicho potencial, y el segundo término ( cf?Ne) es debido a la densidad 

de corriente en la superficie , entonces el potencial total en cada electrodo está dado 

por la siguiente expresión: 

( 4.23) 

donde cf?e = [<I>(e1),<I>(e2), ... ,<I>(eN)f, es el vector de potenciales registrados 

en el cuero cabelludo en N electrodos localizados en e i posiciones. La ecuación de 

Poisson que denota la relación entre las densidades de corriente dentro del volumen 

con respecto a los potenciales de los electrodos, está dada por: 
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donde J = [ J1 , J2 , . . . , J M f , es el vector de densidades de corriente en M nodos 

dentro de la región Da. 

El potencial medido en los electrodos <I>e debido a la densidad de corriente dentro 

del volumen, se puede caracterizar como el producto de la matriz de campo, denotada 

por K , multiplicada por el vector de densidades de corriente, por lo tanto: 

( 4.25) 

Entonces, sustituyendo la Ec. 4.25 en Ec. 4.23, resulta: 

KJ = <I>F e + <I>Ne ( 4.26) 

La relación entre la fuente de corriente y el potencial <I>Fe (ri), se puede encontrar 

analíticamente y se definirá K 00 como el kernel para una propagación en un medio 

homogéneo infinito , por lo tanto: 

donde K 00 está definida como: 

k (r r ) _ _ 1_ (r e - r f3) 1 ( r R - r f3 ) 
00 

e , f3 - 4 11 11 3 - -4 11 11 3 
7r0' T e - Tf3 7r0' T R - T f3 

r e= coordenadas de los electrodos, donde e = 1 . .. d, 

r 13 = coordenadas de los voxeles, donde /3 = 1 . .. m, 

r R = coordenadas del electrodo de referencia 

Sustituyendo Ec. 4.27 en Ec. 4.26, se tiene: 

( 4.27) 

( 4.28) 
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Sustituyendo Ec. 4.21 y Ec. 4.22 en Ec. 4.29, resulta: 

( 4.30) 

donde el vector F está dado por el gradiente del potencial de los nodos de la superficie 

proyectado en la normal de dicha superficie del volumen (incluyendo electrodos). 

Tomando una región de influencia esférica de radio r0 , se denota como: 

(4.31) 

donde m = 1 para nodos externos (ver Ec. 4.20) y m = O para nodos internos (ver 

Ec. 4.19). Por las condiciones de frontera de Neumann, se tiene que el gradiente del 

potencial eléctrico debido a la carga superficial proyectado sobre la normal, es igual 

al potencial eléctrico debido a la carga volumétrica proyectado sobre la normal, es 

decir: 

( 4.32) 

Sustituyendo Ec. 4.31 en Ec. 4.30, se tiene: 

( 4.33) 

donde K representa la matriz de campo del modelo sin malla, por lo que se denotará 

como K ML , resultando: 

( 4.34) 

Entonces, por lo tanto, el kernel para resolver el problema inverso, que caracteriza 
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a un modelo de cabeza realista construido por el método sin malla, que toma en 

cuenta las densidades de corriente tanto superficial como volumétrica, está dado 

por: 

( 4.35) 

4.3. Solución de Problema Inverso. 

4.3.1. Algoritmo de Tomografía Electromagnética de baja Res­

olución Estandarizada (sLORETA). 

El problema de localización de fuentes distribuidas de corriente puede estar de­

terminado por encontrar la solución de J a través de la siguiente Ec. [94]: 

( 4.36) 

J 

donde <J) es un vector de tamaño N x 1 que contiene los potenciales eléctricos registra­

dos por los electrodos en cuero cabelludo, J es un vector de 3M x 1 que representa 

las fuentes de corriente localizadas en M posiciones dentro del volumen del cerebro, 

K es la matriz de campo, y a es el parámetro de regularización de Tikhonov (ver 

apéndice A). La fuente estimada está dada por: 

( 4.37) 

donde"+ " denota la pseudo-inversa de Moore-Penrose y R es la matriz resolución, 

la cual describe la desviación de la fuente de actividad real con la fuente estimada; 

idealmente R debería de ser la matriz identidad. Normalmente, la matriz resolución 
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no es la matriz identidad, debido a la naturaleza del mal condicionamiento del 

problema inverso. Es de hacer notar que el rango de la matriz resolución no puede 

exceder al rango de la matriz de campo K M L que tiene la característica de ser 

mal condicionada, por lo tanto , Res no invertible. La idea básica de sLORETA es 

normalizar la estimación usando la inversa por bloques de la matriz resolución R, 

como sigue: 

( 4.38) 

donde J1 es un vector de tamaño 3 x 1 que contiene la estimación de la fuente 

en el l-ésimo voxel y Ru es una matriz de tamaño 3 x 3 que contiene el l- ésimo 

bloque diagonal de la matriz resolución. Aunque la imagen resultante de sLORETA 

es borrosa, el valor máximo está correctamente centrado en la localización de la 

fuente [94,128]. 

4.3.2. Algoritmo de Focal Underdetermined System Solver 

(FOCUSS) estandarizado, combinado con sLORETA. 

FOCUSS es un algoritmo de alta resolución, recursivo, que implementa el método 

de Norma Mínima Ponderada (WMN) y converge a una solución rala [50,51 , 75, 76]. 

sLORETA mejora significativamente el error de localización que tiene el método 

de WMN a través del proceso de estandarización que utiliza. En cada paso de las 

iteraciones que realiza FOCUSS se tiene que calcular la inversa de WMN, por lo que 

es razonable pensar que también se puede aplicar en cada paso una estandarización 

del resultado. En FOCUSS, la solución a la Ec. 4.25 está dada por: 

mín jjCJjj 2 

J 
sujeto a 

donde C es la matriz de ponderación definida como: 

( 4.39) 
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D es una matriz diagonal de 3M x 3M, la cual es refinada recursivamente. La 

solución a la Ec. 4.39 a la i- ésima iteración es: 

( 4.41) 

= D iD ¡ K ¡,¡L (K ML D iD ¡ K ¡,¡L)+ cp 

En cada iteración la matriz D es actualizada basada en la densidad de corriente 

estimada en la iteración previa, como sigue: 

( 4.42) 

donde Ji-l (n) representa al n- ésimo elemento del vector J de la iteración previa. 

Q es la matriz diagonal que compensa la profundidad de las fuentes . 

( 4.43) 

donde 11 K M LJ denota la i- ésima columna de la matriz K M L · Si se incorpora 

estandarización dentro del algoritmo de FOCUSS, sustituyendo Ec. 4.25 en Ec. 4.41, 

se t iene: 

(4.44) 

Tal que la matriz resolución en la i- ésima iteración es: 

( 4.45) 

La potencia de la fuente estimada en la i- ésima iteración es normalizada a través 
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de: 

(4.46) 

donde el subíndice i es el índice de la iteración, J i(l) es la estimación de la fuente en 

el i- ésimo voxel dada por Ec. 4.41, y [.R¡ (l , l)] es una matriz de 3 x 3 que contiene 

el bloque de la l- ésima diagonal de la matriz resolución. 

4.3.3. Algoritmo de Standarized Shrinking LORETA-FOCU SS 

(SSLOFO). 

El algoritmo nombrado como Standarized Shrinking LORETA-FOCUSS (SSLO­

FO) , es el algoritmo de FOCUSS tomando como entrada la solución de sLORETA 

y recortando el espacio solución. El algoritmo puede ser resumido como: 

l. Se estima la densidad de corriente JO utilizando sLORETA. 

2. Se inicializa la matriz de ponderación de acuerdo a la Ec. 4.40, con: 

D 0 = Diag ( J o (1) , J o (2) , . . . , J o (3M)) ( 4.47) 

3. Se estima de la potencia de la fuente usando FOCUSS estandarizado de acuer­

do a las Ecs. 4.44 y 4.46. 

4. Se mantienen los nodos con valores mayores de potencia. 

5. Se redefine el espacio solución que contenga solamente los nodos de mayor 

potencia, manteniendo la correspondencia entre elementos de J y las columnas 

en K M L· 

6. Se actualiza la matriz de ponderación de acuerdo a la Ec. 4.42. 
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7. Se repiten los pasos 3 al 6 hasta que: a) la solución no cambie en dos pasos 

consecutivos, o b) la solución en cualquier iteración sea menos rala que la 

solución estimada por la iteración previa, o c) la potencia de la fuente de 

cualquier nodo exceda un umbral establecido por el usuario. 

4.4. Simulación de registros de EEG. 

Las señales de EEG simuladas que se utilizaron para las pruebas fueron generadas 

en un modelo de medio homogéneo infinito (MHI) de cabeza de forma esférica a 

través del algoritmo presentado por [28] ; las señales son generadas para un número 

de fuentes Si colocadas dentro de un volumen conductor homogéneo e isotrópico. 

Las fuentes irradian sus señales omnidireccionalmente. Los sensores (electrodos) son 

colocados en la superficie del volumen, en una conFigura ción estándar 10-20 de 64 

electrodos. Las señales en los electrodos son mezclas lineales de la radiación desde 

todas las fuentes utilizadas. Cada fuente genera una señal Si ( n) dada por: 

Si(n) = -fi(n) ai(n) , n = O, . . . ,N-1 

Í i (n) = sin (21rn · 0,005 · (2000 - n) /2000) 

ai (n) = exp (-(~:µ)2

) 

( 4.48) 

donde N es el número de muestras temporales de la señal generada por la fuente, 

Íi ( n) es una señal de frecuencia variable modulada por una campana Gaussiana 

ai (n). Este tipo de señal se escogió ya que presenta la ventaja de tener un sólo 

máximo en un tiempo determinado. El valor del potencial de los electrodos en este 

valor máximo de la señal es el que se utiliza para la solución del problema inverso. Un 

modelo de volumen conductor de radio unitario, homogéneo e isotrópico es utilizado 

en la experimentación. 

La suma de las señales provenientes de las fuentes a los sensores es calculada a 
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través de: 

L 

( 4.49) 

i=l 

donde ~ e es el potencial eléctrico en el sensor (electrodo), L es el número de fuentes 

utilizadas. El coeficiente de la distancia de; para un par consistente en el sensor r e 

y la fuente r i está definido por: 

1, 

(4.50) 

1 



Capítulo 5 

Resultados y Discusión 

5 .1. Problema inverso 

Se presentan los resultados de localización de fuentes de actividad eléctrica 

obtenidos, para la solución del problema inverso, considerando un modelo de vo­

lumen conductor esférico y un modelo de volumen conductor realista de cabeza, a 

través del método sin malla. 

5 .1.1. Error de localización. 

Para la evaluación de la precisión en los resultados obtenidos se utiliza un error 

de localización (e) que fue determinado a través de la distancia entre la posición 

de la fuente estimada X est de la solución del problema inverso y la posición de la 

fuente utilizada X sim en la generación de los EEG simulados. 

73 
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(5.1) 

x i [xi y i zi l sim = sim , sim, sim 

5.1.2. M odelo esférico de volumen conductor de cabeza. 

Se generaron diferentes registros de EEG utilizando las referencias espaciales 

mostradas en la Figura 5.1 , donde se consideró que el eje X positivo pertenece al 

lóbulo temporal derecho, el eje X negativo pertenece al lóbulo temporal izquierdo, 

también se consideró que el eje Y positivo pertenece al lóbulo frontal y el eje Y 

negativo al lóbulo occipital, y por último, el eje Z va desde el lóbulo parietal (Z 

positivo) a la parte inferior de la cabeza (Z negativo) , teniendo como intersección 

de los tres ejes el centro del espacio de Talairach. 

Figura 5.1: Referencias utilizadas en la generación de señales en una esfera unitaria . 

Para analizar el comportamiento de los algoritmos de sLORETA y de Norma 
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Mínima, en localización de fuentes , en un modelo esférico de radio unitario, se 

generaron 18 registros de EEG a través del algoritmo descrito en la Sección 4.4. 

La ubicación de las fuentes en la generación de EEG fue arbitraria, es decir, no se 

pretendía ver el comportamiento de los algoritmos en profundidad, ver Tabla 5.1, 

donde se muestra la posición X, Y y Z de la fuente generadora y se muestra la 

profundidad con respecto a la superficie. 

Tabla 5.1: Posición de 18 registros de EEG dentro de un modelo esférico de cabeza 
en unidades normalizadas a esfera unitaria (U.N.), teniendo en cuenta que el radio 
de la esfera es igual a 87 mm. 

1 EEG I Posición X I Posición Y I Posición Z I Profundidad 1 

1 1 U.N. 1 U.N. 1 U.N. 1 U.N. 1 

1 0,000 1,000 0,000 0,000 
2 1,000 0,000 0,000 0,000 
3 0,000 0,000 1,000 0,000 
4 0,000 -1 ,000 0,000 0,000 
5 -1 ,000 0,000 0,000 0,000 
6 0,000 0,600 0,000 0,400 
7 0,600 0,000 0,000 0,400 
8 0,600 0,200 0,000 0,368 
9 0,600 0,200 0,200 0,337 
10 -0,600 -0,200 0,200 0,337 
11 0,400 0,400 0,200 0,400 
12 -0,400 -0,400 0,200 0,400 
13 0,600 0,400 0,500 0,123 
14 0,600 -0,400 0,500 0,123 
15 0,800 0,000 0,600 0,000 
16 0,000 0,800 0,600 0,000 
17 0,000 -0,800 0,600 0,000 
18 0,000 0,600 0,800 0,000 

En la Figura 5.2 se muestra los resultados del desempeño en la localización de 

fuentes de la Tabla 5.1 para sLORETA (en magenta) y para Norma Mínima (en 

azul). Se observa que el método de solución de problema inverso por sLORETA 

tiene menor error de localización (e) para fuentes en profundidad (registros del 6 
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al 14) que el presentado por el método de orma Mínima, lo cual es de esperarse, 

ya que el método de Norma Mínima encuentra la proyección sobre la superficie más 

cercana a la fuente [94]. Para fuentes superficiales los dos métodos presentan similar 

comportamiento. 

Comparación de Métodos --- Norma Mínima 
--¼- sLORETA 

_ 40,00 -t-----------t---------------l 
E 
~ 35,00 +--------1~,..____.~---,..=: .... --------l 

:e 3º·ºº -...--..,,&.,1~-...... ---.... -,,,1=----..------.....;¡ 
u 
~ 25,00 +-::i.-,.._.~---+~+---------~=--------l 

.!::! 
~ 20,00 -----,-4--+--~~----------'""'""'-------'I 
Q 

...1 15,00 -t+--+-+---a->i------------r----~ 
m 
~ 10 ,00 +-\o-1----...+---,6--....-----..,a ..... -""T"'-+---,-...-.;,___¡ 
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Número deEEG 
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Figura 5.2: Gráfica de comparación de errores de localización (e) entre la utilización 
de Norma Mínima (en azul) y sLORETA (en magenta) en la solución del problema 
inverso para 18 registros de EEG simulados. Medida en milimetros teniendo en 
cuenta que el radio de la esfera es 87 mm. 

Luego se generaron 17 registros de EEG a diferentes profundidades, como se 

muestra en la Tabla 5.2. Las fuentes fueron ubicadas en posiciones de voxeles que 

pertenecen a materia gris normalizada y que también pertenecen a una esfera uni­

taria. El tamaño de los voxeles de materia gris normalizada es de 7 x7x8 mm3
, 

resultando en 2472 voxeles. Se utilizo sLORETA en la solución del problema inver­

so, por su desempeño en profundidad, tratando de encontrar la máxima profundidad 

de fuente posible con un error de localización aceptable. El comportamiento del er­

ror (columna "Error de localización" en Tabla 5.2) no tiene una tendencia clara con 

respecto a la profundidad de la fuente , llegando a obtener un error de localización 
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igual a cero con profundidad cercana a 0.5 U.N. (43,07 mm) , lo cual está reportado 

por [94] para un modelo esférico. 

Tabla 5.2: Posiciones de las fuentes generadoras de 17 registros de EEG simulados y 
error de localización con sLORETA. Las fuentes fueron posicionadas en voxeles de 
materia gris normalizada pertenecientes también a una esfera unitaria y la actividad 
fue registrada con 64 electrodos. U.N. es unidad normalizada con respecto al radio 
de la esfera (87 mm) donde se localizan los electrodos. 

1 1 X I Y I Z I Profundidad I Profundidad I Error de localización 1 

1 EEG I U.N. 1 U.N . 1 U.N. 1 U.N. 1 mm mm 

1 0,103 0,943 0,161 0,04 3,31 17,49 

2 -0 ,264 -0 ,483 0,713 0,10 8,70 4,26 

3 -0 ,609 0,563 0,161 0,16 13,49 10,79 

4 -0 ,161 -0 ,172 0,805 0,16 14,09 0,00 

5 -0 ,149 -0 ,080 0,805 0,18 15,49 0,00 

6 -0 ,414 0,471 0,529 0,18 15,66 o,oo 
7 -0 ,345 0,103 0,713 0,20 17,57 o,oo 
8 -0,448 0,517 0,345 0,23 20,36 0,00 

9 -0 ,310 0,287 0,621 0,25 21 ,66 10,27 

10 -0 ,448 -0 ,276 0,529 0,25 22,10 11,31 

11 -0 ,632 0,103 0,253 0,31 27,06 0,00 

12 0,471 0,345 0,345 0,32 28,01 11,75 

13 -0 ,264 0,368 0,437 0,37 32,28 0,00 

14 -0 ,080 0,046 0,621 0,37 32,36 0,00 

15 0,563 0,023 0,069 0,43 37,58 9,40 

16 0,287 0,138 0,437 0,46 39,93 o,oo 
17 0,379 0,218 0,253 0,50 43,07 o,oo 

Al no encontrar un patrón de error de localización asociado a la profundidad de 

la fuente , se buscó encontrar un parámetro de error de localización por zonas del 

cerebro, encontrando que el menor error de localización se presenta para los lóbulos 

temporales. En el siguiente experimento se buscó encontrar el comportamiento de 

sLORETA en los lóbulos de interés a este trabajo, es decir, lóbulo temporal derecho y 

lóbulo temporal izquierdo. En la Tabla 5.3 se muestran las posiciones de las fuentes 

de 8 registros de EEG simulados en voxeles de materia gris pertenecientes a los 
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lóbulos temporales, donde los primeros cuatro registros son de fuentes localizadas en 

el lóbulo temporal derecho y los siguientes cuatro registros son de fuentes localizadas 

en el lóbulo temporal izquierdo. Las fuentes están ubicadas en diferentes radios para 

cada lóbulo, porque además se buscaba ver el comportamiento de sLORETA en la 

localización para fuentes ubicadas radialmente, este tipo de pruebas no han sido 

reportadas hasta el momento. 

Tabla 5.3: Generación de 8 registros localizados radialmente en el lóbulo temporal 
derecho (1-4) y lóbulo temporal izquierdo (5-8). 
1 I X I Y I Z I Profundidad I R 0 /3 Error 

1 EEG I U.N. 1 U.N. 1 U.N. 1 mm I U.N. grados I grados I mm 
1 0,770 0,011 0,069 19,75 0,773 0,855 5,117 4,44 
2 0,747 -0,034 0,069 21 ,66 0,751 -2,643 5,268 8,96 
3 0,563 0,023 0,069 37,58 0,568 2,337 6,975 9,40 
4 0,471 -0,034 0,069 45,41 0,478 -4,185 8,304 10,01 
5 -0,770 0,011 0,069 19,75 0,773 179,145 5,117 4,96 
6 -0,724 0,046 0,069 23,58 0,729 176,367 5,430 10,01 
7 -0,632 -0,023 0,069 31 ,67 0,636 182,083 6,222 8,27 
8 -0,448 -0,011 0,069 47,50 0,454 181,469 8,744 10,01 

En la Figura 5.3 se muestra la comparación de los errores de localización de la 

Tabla 5.3, donde vemos que el comportamiento del error de localización es similar 

para cualquiera de los lóbulos temporales, y no es mayor de 10 mm, es decir, cercano 

al 12 % de una esfera de radio de 87 mm, que corresponde a la unidad. Este resultado 

coincide con lo reportado por Pascual-Marqui, de que el error de localización es 

cercano a una unidad de tamaño de voxel, recordando que para nuestro caso se 

trabajó con voxeles de 7x7x8 mm3
• 
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Figura 5.3: Comparación de errores de localización ( f) entre lóbulo temporal izquier­
do y lóbulo temporal derecho. Esfera unitaria corresponde a un radio de 87 mm. 

Para comprobar la influencia del tamaño del voxel en el espacio solución del pro­

blema inverso, se probó con una resolución de voxel de 6 x 6 x 6 mm3
, en la detección 

de fuentes posicionadas radialmente, en la Tabla 5.4 se muestra la posición de la 

fuente utilizada para la generación de 8 registros de EEG. 

Tabla 5.4: Posición de las fuentes utilizadas en la generación de 8 registros de EEG, 
para una resolución de voxel de 6 x 6x6 mm3 de materia gris (5426 voxeles en todo 
el volumen) , lóbulo temporal derecho (1-4) y lóbulo temporal izquierdo (5-8). Esfera 
unitaria (corresponde a un radio de 87 mm) 
j EEG j X j Y I Z j Profundidad I R 1 0 1 /3 1 Error 1 =====;::===::::;:::===~=~ 
1 1 U.N. 1 U.N. 1 U.N. 1 mm I U.N. 1 grados I grados I mm 1 =====;::===::::====~=~ 

0,747 -0,069 0,023 21 ,66 0,751 -5,274 1,755 
f-----+------,f----+----+--------+ 

1 6,00 
2 0,609 -0,034 0,023 33,84 0,611 

f-----+----lf----+----+--------+ 
-3,240 2,158 7,83 

3 0,471 -0,069 0,023 45,50 0,477 
f-----+----lf----+----+--------+ 

-8,326 2,763 8,00 
4 0,368 -0,080 0,023 54,20 0,377 

f-----+----lf----+----+--------+ 
-12,339 3,494 11,40 

5 -0,759 -0,080 0,023 20,62 0,763 
f-----+----lf----+----+--------+ 

186,054 1,726 5,39 
6 -0,632 -0,057 0,023 31 ,76 0,635 185,195 2,074 6,00 

t------+----lt-----+----+--------+ 
7 -0,494 -0,080 0,023 43,41 0,501 189,246 2,629 6,00 

t------+------,t-----+----+--------+ 
8 -0,425 -0,023 0,023 49,85 0,427 183,094 3,090 7,83 ~-~--~~--~--~----~ 

En la Figura 5.4 se muestra la comparación de los errores de localización de la 
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Tabla 5.4, donde vemos que el comportamiento del error de localización es similar 

para cualquiera de los lóbulos temporales, y no es mayor del 13 % del radio unitario, 

que corresponde a 11.40 mm. Como puede observarse, la resolución de voxel de 

6x6 x 6 mm3 no mejora sustancialmente el error de localización, por lo cual, se puede 

inferir que una resolución de voxel de 7 x 7 x 8 mm3 presenta un buen comportamiento 

en la localización de fuentes, y el costo computacional es menor, por ello, será la 

resolución de voxel utilizada en la construcción de los modelos de volumen conductor 

realista. 
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Figura 5.4: Comparación de errores de localización (e) entre lóbulo temporal izquier­
do y lóbulo temporal derecho, para tamaño de voxel de 6 x 6x6 mm3

. Esfera unitaria 
que corresponde a un radio de 87 mm. 

5.1.3. Modelo de volumen conductor realista de cabeza. 

Se generaron 25 registros de EEG simulados a través del procedimiento descrito 

en la Sección 4.4 para diferentes localizaciones de fuente única, dentro de un modelo 

esférico unitario. La información anatómica del cerebro fue obtenida desde IBSR, 

correspondiente a un sujeto sin reportes patológicos, y registrados al espacio de 

Talairach. Para extraer el volumen de materia gris, estas imágenes de RM fueron 

segmentadas a través del algoritmo descrito en la sección 4.1; los voxeles de materia 

' 
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gris (1 x 1 x 1 mm3
) fueron submuestreados para obtener una resolución de (7 x 

7 x 8 mm3); esto produjo 2472 voxeles de materia gris, con 854 pertenecientes a la 

superficie. Se asumió un medio homogéneo, isotrópico de conductividad 1,0 S/m2 

y el volumen fué normalizado, para obtener un radio máximo igual a la unidad 

( corresponde a un radio de 87 mm), con lo que fueron simulados los registros. El 

centro del volumen conductor esférico usado para la simulación fue registrado al 

centro del espacio de Talairach del volumen de materia gris segmentada, como se 

puede ver en la Figura 5.5, donde los voxeles de materia gris están representados 

por puntos azules y los electrodos por puntos rojos inscritos en la esfera. 
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Figura 5.5: Volumen esférico conductor (usado en la simulación de EEG, problema 
directo) registrado con el centro del volumen conductor realista de materia gris 
( usado en la solución del problema inverso). Esfera unitaria ( corresponde a un radio 
de 87 mm) 

Para encontrar los mejores parámetros de la función de peso Gaussiana (R y 

A) en la Ec. 4.10, los errores de localización fueron calculados para diferentes com­

binaciones de parámetros. Esto fue llevado a cabo para 10 registros simulados de 

EEG, con posiciones de fuentes indicadas en la Tabla 5.5. El radio de las regiones 

de influencia (R) normalizados a una esfera unitaria ( corresponde a un radio de 87 
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mm) y la atenuación del kernel Gaussiano (>,) fueron variados de acuerdo a la Tabla 

5.6, para obtener diferentes combinaciones del método sin malla. 

Tabla 5.5: Posiciones de fuentes usadas en la simulación de 10 registros de EEG ,las 
unidades son relativas a una esfera de radio unitario ( corresponde a un radio de 87 
mm). 

1 EEG I Posición X I Posición Y I Posición Z 1 

1 1 U.N I U.N I U.N 1 

1 -0.080 0.851 0.253 
2 -0.172 -0.874 0.253 
3 -0.161 -0.172 0.805 
4 -0.770 -0.264 0.069 
5 0.793 0.103 0.069 
6 0.471 0.483 0.345 
7 -0. 713 0.287 0.253 
8 0.563 -0.632 0.253 
9 0.655 0.425 0.253 
10 -0.448 -0.218 0.437 

Tabla 5.6: Parámetros R y ). de las diferentes combinaciones del método sin malla, 
usados en las pruebas. 
1 1 1 Combinación 1 1 Combinación 2 1 Combinación 3 1 Combinación 4 1 

1 1 1 MCl 1 MC2 1 MC3 1 MC4 1 

R U.N. 0.305 0.305 0.3529 0.3529 
). U.N. 0.1411 0.1176 0.1176 0.1411 

R/ .X. 2.17 2.6 3.0 2.5 

La Figura 5.6 muestra el error para las diez señales simuladas, después de aplicar 

la prueba para las diferentes combinaciones de parámetros para las funciones de peso 

Gaussianas. Para apreciar la variación de los errores obtenidos para las diferentes 

localizaciones de fuentes , se muestra la tendencia lineal para cada combinación; se 

puede apreciar que para la combinación MCl (R/ .X.= 2.17) el error permanece con­

stante para todas las posiciones de fuentes probadas. Para todos los casos sLORETA 

fue aplicado, para encontrar la solución al problema inverso, con un parámetro de 
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regularización de Tikhonov (ver Anexo A) , a igual a cero. 
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Figura 5.6: Error de localización (E) calculado para los 10 registros simulados, apli­
cando las cuatro diferentes combinaciones de parámetros. Las líneas representan la 
tendencia lineal del error para cada combinación de parámetros (ver Tabla 5.6) y 
para medio homogéneo infinito (MHI). Esfera unitaria ( corresponde a un radio de 
87 mm). 

Para probar el comportamiento del método contra la profundidad de la fuente, 15 

registros fueron simulados, incrementando gradualmente la distancia entre la fuente 

y el cuero cabelludo, como se puede ver en la Tabla 5. 7. 
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Tabla 5. 7: Posición de las fuentes usadas para la simulación de 15 registros de EEG, 
unidades relativas a una esfera de radio unitario (corresponde a un radio de 87 mm). 

1 EEG I Distancia del centro a la fuente 1 

1 1 U.N. I mm 1 

1 0,347 30,19 
2 0,401 34,89 
3 0,447 38,89 
4 0,494 42,98 
5 0,505 43,94 
6 0,537 46,72 
7 0,567 49,33 
8 0,600 52,20 
9 0,663 57,68 
10 0,758 65,95 
11 0,821 71 ,43 
12 0,838 72,91 
13 0,884 76,91 
14 0,926 80,56 
15 1,000 87,00 

En la Figura 5. 7 se muestra el error de localización obtenido para estas fuentes , 

contra la distancia desde el centro de la esfera o el centro del espacio de Talairach 

para el caso de la materia gris a la posición de la fuente. La tendencia lineal también 

se incluye, pero sólo como una indicación del comportamiento de la función de error 

contra la profundidad de la fuente. Es de apreciar un decremento del error, cuando 

las fuentes están cercanas a la superficie, esto es para la combinación de R/ .X= 2.17, 

mientras que para las otras combinaciones el error presenta un comportamiento 

diferente. También se muestra que para la combinación MCl, el error permanece 

por debajo del 30 % (26.1 mm) para distancias normalizadas arriba o iguales a 0.4 

(34.8 mm). 
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Figura 5.7: Error de localización (e) contra profundidad de la fuente para cuatro 
diferentes combinaciones de parámetros del método sin malla (ver Tabla 5.6) y 
medio homogéneo infinito (MHI). Esfera unitaria ( corresponde a un radio de 87 
mm) 

Dados los resultados que se muestran en la Figura 5.6 y Figura 5.7, se realizó 

otra prueba, donde se compara solamente la combinación MCl contra el compor­

tamiento de localización de fuentes usando medio homogéneo infinito para otros 15 

registros simulados de EEG. La Figura 5.8 muestra que el error de localización de 

la combinación MCl , en todos los casos, no es mayor del 30 %. 
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Figura 5.8: Error de localización contra profundidad de fuente: comparación de la 
combinación MCl y la solución con medio homogéneo infinito (MHI). 

Para la solución del problema inverso, se probaron diferentes variantes de LORE­

TA, tales .como sLORETA, SLOFO y SSLOFO, descritos en las Secciones 4.3.1 , 4.3.2 

y 4.3.3 para medio homogéneo infinito y para un modelo realista de volumen con­

ductor construido por el método sin malla con los parámetros óptimos R/ >-= 2.17, 

según las pruebas anteriormente descritas. Podemos apreciar en la Figura 5.9, donde 

solamente presentamos la comparación de los métodos SLOFO y sLORETA y pro­

fundidades entre 0.37 (32.19 mm) y 0.12 (10.44 mm) con respecto a la superficie 

de la materia gris, que SLOFO tiene un mejor comportamiento que sLORETA para 

medio homogéneo infinito, con un error por debajo del 10 % (8.7 mm) y con una 

tendencia lineal casi constante. Pero, para un modelo realista sin malla, el mejor com­

portamiento lo presenta sLORETA con un error máximo cercano a 16 % (13.92 mm) 

para fuentes más profundas. Por lo tanto , se puede apreciar que el método de solu­

ción de problema inverso que mejores resultados otorga para nuestra metodología, 

es sLORETA. 

f, 

f; 

~ 
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Figura 5.9: Comparación de los métodos de solución de problema inverso (sLORETA 
y SLOFO) para la combinación de parámetros MCl y medio homogéneo infinito 
(MHI), para detección de fuentes en una profundidad para distancias normalizadas 
al centro entre 0,63 y 0,88. Esfera unitaria ( corresponde a un radio de 87 mm) 

Hemos asumido que el problema directo del EEG sea modelado como un sistema 

lineal, ~ = KM LJ, conscientes que es un sistema lineal mal condicionado, es decir, 

para pequeños cambios en las densidades de corriente dentro del cerebro J ( entrada 

del sistema), podemos tener grandes cambios en el potencial medido en el cuero 

cabelludo ~ (salida del sistema), esto se refleja en la deficiencia en rango de la 

matriz de campo KML (ver Apéndice A). 

El método sin malla que se ha sido descrito en las Secciones 4.2.1 y 4.2.2 para 

encontrar la matriz de campo realista que caracteriza a un medio conductor electro­

magnético (la cabeza, en el caso de EEG) ha sido usado para encontrar la solución 

de problema inverso. El método propuesto tiene la ventaja de no necesitar la con­

strucción de una malla que interconecte los nodos que forman el volumen conductor; 

para calcular el potencial en cada nodo, sólo se requiere la cantidad y la posición de 

cada uno de los nodos vecinos (Ec. 4. 7). La precisión de la localización de la fuente 

no se ve afectada y la complejidad que implica la construcción de una malla en los 
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métodos de FEM o BEM no es necesaria, reduciendo así las operaciones computa­

cionales. Una gran ventaja de la metodología propuesta es que se garantiza que el 

espacio solución sean los voxeles que pertenecen a materia gris, ya que el procedimi­

ento de segmentación usado, incorpora la correlación de las imágenes filtradas por 

corrimiento de media con un Atlas anatómico probabilístico para la clasificación de 

las estructuras cerebrales. Se ha reportado y hemos corroborado que los parámetros 

más relevantes que afectan al desempeño de la utilización del método sin malla son: 

l. la región de influencia del nodo, medida por el radio de la esfera centrada en 

el nodo (R) y 2. la atenuación de la contribución de los nodos circundantes (>,) , 

dentro de la región de influencia. Lo cual, nos hizo probar diferentes combinaciones 

de estos dos parámetros (Tabla 5.6) para la construcción de la matriz de campo 

necesaria para la solución del problema inverso; las pruebas para encontrar cuál era 

la mejor combinación de parámetros, fueron hechas generando 10 registros de EEG 

simulados sin ruido, con posición de fuentes controlada y aleatoria (Tabla 5.5) y 

el error fue calculado a través de la Ec. 5.1. La Figura 5.6 muestra la tendencia 

lineal de estos errores para los 10 registros simulados, donde es posible ver que el 

mejor desempeño lo tiene la MCl ( 1 = 2,17), cuyo error promedio es del 10 % (8 

mm) , en contraste con las otras combinaciones, donde el error llega hasta el 40 % 

para algunos registros. Estos errores coinciden con lo reportado por [33] en la solu­

ción del problema directo utilizando el método sin malla y por [100] utilizando un 

modelo de volumen conductor construido con BEM y como solución de problema 

inverso, Norma Mínima para fuentes en profundidad. Está claro que el método sin 

malla necesita un cantidad considerable de nodos dentro de la región de influen­

cia de un nodo para alcanzar una buena precisión; además es obvio que con una 

mayor región de influencia, se obtiene mayor exactitud de la aproximación del po­

tencial. En este sentido, fueron realizadas pruebas con señales simuladas de EEG 

para fuentes de corriente profundas (ver Figura 5.7) , y el comportamiento del méto-
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do sin malla para radios grandes es mejor para la localización de fuentes profundas; 

sin embargo, la precisión se pierde cuando las fuentes están localizadas cerca de la 

superficie. Esto es verificado cuando se comparan las combinaciones 1 y 3, donde 

RMc3 > RMci- Por otro lado, si se comparan las combinaciones MCl y MC2, las 

cuales tienen el mismo radio pero diferentes atenuaciones ( >.Mc2> >.Mci), el error de 

localización incrementa cuando la atenuación es menor, para posición de la fuente 

cercana a la superficie. La Figura 5.8 muestra la comparación del comportamiento 

en localización de fuentes profundas para la combinación de parámetros MCl contra 

el modelo de medio homogéneo infinito (MHI) y es fácil notar que la tendencia lineal 

de los dos es bastante similar. La combinación de parámetros MCl presenta un error 

de localización menor del 10 % (8.7 mm) , para fuentes cercanas a la superficie, pero 

para fuentes profundas la tendencia lineal de MCl va cercana a la tendencia lineal 

que presenta el caso de MHI. La utilización del modelo de medio homogéneo infini­

to para construir la matriz de campo tiene un mejor desempeño en la localización 

de fuentes , comparados a la solución utilizando un modelo de volumen conductor 

construido con el método sin malla; esto es lo que esperábamos ya que los registros 

de EEG fueron generados asumiendo un medio conductor homogéneo infinito, así 

solo el mal condicionamiento del proceso de inversión es el causante de error. Por lo 

tanto, ésta es nuestra referencia para poder comparar el desempeño del método sin 

malla y los errores que introduce éste con la aproximación local de los potenciales 

en los nodos. 

Para sustentar estadísticamente nuestra metodología se realizaron 200 simula­

ciones de EEG, con fuentes localizadas aleatoriamente en los lóbulos temporales y 

100 registros simulados de EEG, con fuentes localizadas radialmente en los lóbulos 

temporales, con una profundidad promedio de 39.97 +/- 14.019 mm, con respecto 

a la superficie de la materia gris. Con las mismas condiciones de los experimentos 

anteriormente realizados , que fueron: Registros de EEG simulados de fuente única 
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en una conFigura ción 10-20 de 64 electrodos, modelo de volumen conductor con­

struido a través del modelo sin malla, a partir de IRM, con un tamaño de voxel 

de 7.0x7.0x8.0 mm, con un total de 2472 voxeles de materia gris, y utilizando el 

método de solución de problema inverso de sLORETA. A continuación se presentan 

los resultados obtenidos: 

Tabla 5.8: Error promedio de localización en 200 registros de EEG simulados, con 
fuentes únicas localizadas aleatoriamente en los lóbulos temporales. 

1 1 Meshless R= 26, >.= 12 1 Medio Homogéneo Infinito 1 

Error en X (mm) 4.955 +/- 3.477 3.91 +/- 3.228 
Error en Y (mm) 10.775 +/- 4.934 10.515 +/- 4.805 
Error en Z (mm) 5.0 +/- 4.351 4.72 +/- 4.479 

Error (mm) 13.959 +/- 5.102 13.272 +/- 5.041 

Tabla 5.9: Error de localización en 100 registros de EEG simulados, con fuentes 
únicas localizadas radialmente en los lóbulos temporales. 

1 1 Meshless R= 26, >.= 12 1 Medio Homogéneo Infinito 1 

Error X (mm) 4.98 +/- 4.269 5.12 +/- 3.978 
Error Y (mm) 10.32 +/- 6.72 10.16 +/- 5.98 
Error Z (mm) 5.2 +/- 4.459 5.52 +/- 4.759 
Error (mm) 13.968 +/- 6.8 14.058 +/- 6.03 

En la Figura 5.10 se muestra gráficamente la posición de la fuentes radiales 

utilizadas para realizar la Tabla 5.9. 
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Figura 5.10: Posición 3D de fuentes radiales localizadas en los lóbulos temporales 
utilizadas en la generación de 100 registros de EEG simulados. 
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Para poder comparar el desempeño de nuestra metodología, a continuación se 

presentan los casos que utilizan métodos de solución de problema inverso para fuentes 

distribuidas. 

l. Pascual-Marqui en [92] trabaja con datos de EGG simulados con una con­

Figura ción 10-20 de 64 electrodos y utiliza un modelo de volumen conductor 

realista construido a través de BEM, con imágenes de RM obtenidas de McGill 

University, con una resolución de voxel de 7 mm. Ellos obtuvieron un error de 

localización de fuentes únicas de 11.45 mm utilizando LORETA y lo comparan 

con el error de localización obtenido por Norma Mínima que fué de 18.61 mm. 

2. Liu y colaboradores presentan en [75] el método de Shrinking LORETA­

FOCUSS, cuyo desempeño con registros de EEG simulados en una conFigura 

ción 10-20 de 127 electrodos, un modelo de volumen conductor esférico de 3 

capas y una resolución de voxel de 7 mm, con un total de 2394 nodos, con­

siguieron obtener un error de localización de fuente única menor de 7 mm, 

específicamente un error promedio de 2.44 mm, con un error máximo de 38.34 

mm. 

3. Schimpf y colaboradores presentan en [109] el método de Adaptive Standarized 

LORETA-FOCUSS y su desempeño ante registros de EEG simulados en una 

conFigura ción 10-20 de 81 electrodos, utilizando un modelo de volumen con­

ductor realista construido a través de FEM a partir de imágenes de RM, y 

un tamaño de voxel de 2.0x2.0x3.2 mm3 ; con lo cual obtuvieron un error 

promedio de localización de fuente única de 7 mm para señales con SN R= 5 

dB y de 3.0 mm para señales con SNR= 10 dB. 

4. Liu y colaboradores presenta en [76] el método de SSLOFO y su desempeño 

de localización de fuentes ante registros de EEG simulados, las pruebas se 

realizaron para dos casos: el primero para un modelo de volumen conductor 



Capítulo 5. Resultados y Discusión 92 

esférico de tres capas con una resolución de voxel de 7 mm, 2394 nodos y 

una conFigura ción de 127 electrodos; obteniendo un error de localización de 

fuentes en conFigura ción de 128 dipolos de O mm y una desviación estándar de 

O mm. El segundo caso es un modelo realista de volumen conductor construido 

a través de FEM, con información de imágenes de RM, un tamaño de voxel de 

4.0x4.0 x3.2 mm3, 3035 nodos, y una conFigura ción de 145 electrodos para los 

registros simulados; obteniendo un error de localización de tres fuentes únicas 

colocadas a una distancia promedio de 30 mm. Con la localización estimada 

por SSLOFO, resuelven el problema directo obteniendo la señal resultante en 

los electrodos, correlacionan dicha señal con la señal original y obtienen un 

coeficiente de correlación promedio de 0.9. 

Al comparar nuestros resultados presentados en la Tabla 5.8 y la Tabla 5.9, con los 

cuatro casos anteriormente descritos, podemos hacer notar que nuestra metodología 

entrega una localización precisa de fuentes, en tanto que el error obtenido está 

cercano a la distancia entre vértices lejanos de un voxel (12.73 mm) que concuerda 

con el caso No. 1 de Pascual-Marqui presentado anteriormente, utilizando BEM 

para la construcción del modelo de volumen conductor y LORETA como método 

de solución de problema inverso y con 64 electrodos al igual que nosotros, con la 

diferencia de utilizar voxeles de menor tamaño. Si comparamos nuestros resultados 

con el caso No. 2, los resultados obtenidos por nuestra metodología, se tiene que 

el error promedio de sus pruebas es menor, pero el error máximo obtenido es muy 

superior al nuestro, a pesar de utilizar una conFigura ción de 127 electrodos, pero 

utilizan un modelo de volumen conductor esférico, lo que demuestra que la utilización 

de un modelo realista de volumen conductor, entrega mejores resultados. Para el caso 

No. 3, que utilizó FEM y SLORETA-FOCUSS, nuestros errores son mayores, pero 

utiliza tamaño de voxeles mucho menores y una conFigura ción de 81 electrodos. Nos 

es imposible comparar nuestros resultados con los resultados obtenidos en el caso 
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o. 4, ya que estos obtienen un error cero, para un modelo de volumen conductor 

esférico de tres capas, pero estimando localizaciones de fuentes en conFigura ción 

de 128 dipolos y no para fuentes únicas. 

Los errores que se presentan en los ejes X y Z, son menores que una arista del 

voxel utilizado y tienen un menor error de localización comparado con el eje Y; 

lo cual era de esperarse ya que los electrodos están posicionados en una esfera, y 

ésta no se ajusta adecuadamente a la curvatura que presenta la zona temporal del 

cerebro, a diferencia del eje X y el eje Z. 

El mal condicionamiento de la matriz de campo puede medirse en base al cociente 

del máximo valor singular entre el mínimo valor singular de K ML, es decir, se mide 

la deficiencia en rango de la matriz, entre mayor sea este cociente, mayor será el mal 

condicionamiento del sistema. En la Figura 5.11 , se presentan los valores singulares 

de una matriz de campo construida con el método sin malla ( R = 26, >. = 12) y los 

valores singulares de la matriz de medio homogéneo infinito ( K 00); se puede apreciar 

que, para el primer caso, los valores singulares decaen más lentamente que para el 

segundo caso y tiene más valores singulares diferentes de cero. Entonces, podemos 

decir, en base a esto, que la construcción de la matriz de campo por el método 

sin malla, actúa como un método de regularización del mal condicionamiento del 

sistema lineal del EEG. 



Capítulo 5. Resultados y Discusión 94 

i 0.15 · 

.. 
::i;; 

0.1 

10 20 :JJ 40 50 60 
Valor Singular 

Figura 5.11: Gráfica de valores singulares para las matrices de campo de la combi­
nación de parámetros MCl (en rojo) y para medio homogéneo infinito (en azul). 

5.2. Visualización de información anatómica y fun­

cional fusionada. 

Los algoritmos de solución del problema inverso fueron programados en Matlab 

y la fusión de la información anatómica y funcional se construyó, por lo tanto, en 

Matlab, para esto se empleo la interfaz diseñada en nuestro trabajo y que aparece 

detallada en el Anexo B. 

Se puede apreciar en la Figura 5.12 la fusión de la información anatómica cor­

respondiente a materia gris y la información funcional de dos fuentes de actividad 

eléctrica, una en el lóbulo temporal derecho y la otra en el lóbulo occipital, mostran­

do las intensidades de las densidades de corriente codificadas en colores, siendo la 

intensidad máxima la de color rojo y la intensidad mínima la azul. 
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Figura 5.12: Información anatómica y funcional fusionada en Matlab 
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El sistema desarrollado presenta un nuevo horizonte en el sistema hospitalario, 

para la planeación de cirugías estereotáxicas de epilepsia de lóbulo temporal, por 

medio de la visualización 3D de información funcional e información anatómica 

fusionada. En esta fusión de información no se ha sacrificado la precisión en la 

localización de fuentes, como se puede apreciar anteriormente, en la comparación 

de métodos tradicionales de construcción del modelo de volumen conductor realista 

(FEM y BEM) contra la presición obtenida por nuestra metodología. Con el método 

sin malla se evita la construcción de un mallaje y las consecuentes complicaciones 

que esto implica. 

El sistema fue pensado para que pueda ser usado con facilidad por los usuarios 

(Figura B.7) , y provee al médico de una visualización adecuada para una correcta 

planeación de la cirugía, ya que cuenta con toda la información necesaria (Figura 

B.8). El paradigma de la Cirugía Asistida por Computadora [55, 65, 112), requiere 

la integración de la mayor cantidad de información sobre el paciente, por lo tanto, 

nuestro sistema cumple este requisito. Otra ventaja, del sistema, es que utiliza un 

método no invasivo (EEG y no electrocorticografía) para la obtención de la infor­

mación funcional, y es posible utilizarla en cirugías de alto riesgo [60] . 



Capítulo 6 

Conclusiones 

La contribución de este trabajo ha sido establecer una metodología precisa para 

resolver el problema inverso del EEG, ampliamente estudiado como un problema 

mal condicionado. Lo que se buscó, con esta metodología, fue mejorar la resolución 

espacial en la detección de fuentes eléctricas estimadas, que son generadoras de los 

potenciales registrados en el cuero cabelludo. 

En esta metodología, se incorpora la información anatómica (IRM) y funcional 

(EEG) específica del paciente, los puntos fundamentales que podemos decir que 

mejoran la resolución espacial, son tres: 

l. Un método robusto de segmentación, como es el procedimiento no paramétrico 

basado en el cálculo del corrimiento de media, que además es clasificado con un 

atlas probabilístico de materia gris, materia blanca y líquido cefalorraquídeo, 

y garantiza que el espacio solución sea materia gris. En algunas metodologías 

se incorpora dicho atlas para mejorar la resolución espacial de la solución del 

problema inverso del EEG. 

2. La construcción de la matriz de campo del volumen conductor realista de 

cabeza, a partir del método sin malla, lo cual es el aporte fundamental de 

nuestro trabajo. Se decidió incidir en la construcción de una matriz de campo 
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realista que incorpora la información anatómica del paciente para mejorar la 

localización de fuentes. Una de las ventajas por la que se decidió utilizar el 

método sin malla, es que los métodos que relacionan los voxeles de la infor­

mación anatómica a través de una malla, tales como, BEM y FEM, requieren 

la discretización de las superficies de las estructuras cerebrales a través de ele­

mentos de malla continua no traslapadas, y se sabe que el enmallado es difícil 

de aplicar a superficies irregulares e introduce artefactos debidos a la malla; 

este problema se presenta cuando las mallas no están bien construidas, espe­

cialmente si hablamos de problemas inversos mal condicionados [125], como 

el del EEG. Estas dificultades nos dieron la pauta para aplicar el método sin 

malla en la solución de la ecuación de Laplace aplicado a la cabeza. Aunque 

el método sin malla utiliza una matriz de campo rala, a diferencia de la ma­

triz completa que entrega la construcción del volumen conductor a partir de 

una suposición de medio homogéneo infinito , el comportamiento es bastante 

bueno para localizar fuentes en profundidad, con el beneficio de que nuestra 

metodología toma en cuenta la información anatómica del paciente. La con­

strucción de la matriz de campo por medio del método sin malla, presenta una 

alternativa para la construcción de modelos de volumen conductor realista 

para ser utilizado como el espacio solución del problema inverso del EEG; y 

podría llegar a tener una mejor precisión en la localización de fuentes eléctricas 

para sistemas mal condicionados. Además presenta la ventaja de llegar a ser 

utilizado como un factor de regularización de los sistemas mal condicionados 

(ver Figura 5.11). 

3. La utilización de sLORETA, para resolver el problema inverso del EEG, que 

garantiza una localización precisa de las fuentes generadoras de potencial en 

profundidad. Aunque se probaron diferentes variantes de LORETA, tales como 

sLORETA, SLOFO y SSLOFO unidos a los pasos anteriores (segmentación por 
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corrimiento de media y método sin malla) concluimos que sLORETA, presenta 

el mejor comportamiento para nuestra metodología. (ver Figura 5.9) . 

Nuestra metodología se convierte en una herramienta útil para realizar una buena 

planeación de cirugía de epilepsia de lóbulo temporal, ya que, el error promedio 

es del 10 % (8.7 mm) , que corresponde a un voxel de 7.0x7.0 x8.0 mm3, en la 

detección de fuentes generadoras de potencial, y se considera como muy bueno en 

la solución de sistemas mal condicionados, que utilizan el modelo de fuentes de 

corriente distribuidas [94]. Por lo tanto, se garantiza que el modelo propuesto de 

volumen conductor realista sin malla, se comporta dentro los rangos de error de 

localización obtenidos hasta el momento por diversos métodos y podría ser utilizado 

en el ambiente clínico para guiar al médico en la planeación de la cirugía. 

Con el objetivo de mejorar la resolución espacial en la solución de este tipo de 

problema, la metodología propuesta en este trabajo, será una base de partida para 

añadir más métodos, tales como el Laplaciano de los potenciales en el cuero cabel­

ludo, esperando obtener cada vez menores errores, sin aumentar considerablemente 

el costo computacional. 

El presente trabajo abre el horizonte a nuevas investigaciones orientadas en dos 

sentidos: la primera, mejorar la presición en la localización de fuentes a través de la 

solución del problema inverso del EEG, aumentando el número de electrodos utiliza­

dos para el registro de la señal electroencefalográfica o disminuyendo la resolución 

del voxel a 1.0 x 1.0 x 1.0 mm3• Segundo, incorporación de información de imágenes 

de Tomografía Computada para poder realizar un modelo de volumen conductor 

realista con mayor número de capas y no solamente materia gris. 

También los trabajos posteriores a este trabajo, pueden estar orientados en in­

corporar mayor información en la interfaz gráfica realizada, para orientar de una 

mejor forma al médico en el momento de elaborar la planeación de la neurocirugía. 

El método sin malla, que no necesita la construcción de un mallaje, abre el camino 
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a la simulación de las deformaciones inherentes en el momento de una craneotomía, 

de una forma más sencilla y rápida, que la utilizada por FEM o BEM. 

En nuestro trabajo se utilizaron registros de EEG simulados ya que sólo se pre­

tendía demostrar las ventajas del método presentado en la localización de fuentes; 

pero una perspectiva sería probar nuestra metodología ante registros reales de EEG. 



Apéndice A 

Método de Regularización de 

Tikhonov 

El tratamiento numérico de sistemas de ecuaciones lineales Ax = b, con un 

coeficiente matricial mal condicionado, depende del tipo de mal condicionamiento 

de la matriz de campo A. Entonces, tenemos dos clases importante de problemas a 

considerar [ 1]: 

l. Problemas de deficiencia de rango (rank) que son caracterizados por que la 

matriz A tiene un grupo de pequeños valores singulares, y se tiene una difer­

encia bien definida entre el mayor y el menor valor singular de la matriz. Esto 

implica que una o más filas y columnas de A son una combinación lineal de 

algunas filas o columnas restantes. 

2. Problemas discretos mal condicionados. Aquí, todos los valores singulares de 

la matriz A gradualmente decaen a cero, además el cociente entre el mayor y 

el menor valor singular no cero es grande, y no tenemos una noción numérica 

del rango de la matriz. La mayor dificultad de estos problemas discretos mal 

condicionados es que son esencialmente indeterminados debido al grupo de 
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pequeños valores singulares de la matriz A . Es donde nos encontramos con 

la necesidad de incorporar información adicional sobre la solución deseada 

en orden de estabilizar el problema y obtener una solución única. Este es el 

propósito de la regularización. 

Una forma de obtener una solución adecuada para problemas lineales mal condi­

cionados o con deficiencia de rango, es por medio de la regularización. La principal 

idea de la regularización es encontrar un nuevo problema o método que suavice el 

efecto del ruido en los datos de entrada y encuentre una solución del sistema lineal 

mal condicionado A x = b más "regular" o suave. Para la solución de problemas 

mal condicionados los métodos más comunes entregan una solución no aceptable, 

por lo tanto, los métodos de regularización son necesarios . La discusión del mal 

condicionamiento de la matriz A requiere del conocimiento de sus valores singu­

lares (SVD, por sus siglas en inglés) y del manejo de éstos a través de métodos de 

regularización, como por ejemplo, el método de regularización de Tikhonov. 

La regularización por Tikhonov es el método más utilizado en problemas mal 

condicionados lineales. El método de regularización de Tikhonov se encarga de obten­

er la solución exacta o de mínimos cuadrados de sistemas lineales, minimizando el 

siguiente jacobiano: 

J (x) = II Ax - bll; (A.1) 

sujeto a IILxll ~ /3, donde Les un operador diferencial. 

Se agrega a la Ec. A.l un término que acote los componentes grandes, por ende, 

los reduce y de esta forma se estabiliza el cálculo. 

(A.2) 
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donde a > O es llamado el parámetro de regularización de Tikhonov. Si se considera 

el caso cuando L = I , es decir, es el operador identidad, se tiene: 

(A.3) 

La Ec. A.3 puede escribirse como: 

= (Ax - b f (Ax - b) + axT x (A.4) 

= (Ax f (Ax) - 2xT A Tb + axT x + bTb 

El mínimo se encuentra a través de f la (x)j _ = O: 
uX X-Xa 

8 1 T T ax le, (x) X=Xc, = 2A Axe, - 2A b + 2axc, = O (A.5) 

Se tiene: 

(A.6) 

Utilizando la descomposición en valores singulares (SVD) de la matriz A en la 

Ec. A.6, se tiene: 

n 

Xc, = ¿ [ ( v io-[ u f) ( UiCTivf) + a1r
1 

( Vio-¡ u f) b (A. 7) 

i = 1 

donde n es el número de valores singulares de la matriz A , entonces: 

n 

Xc, = ¿ [o-¡+ ar
1 

(v iCTiu f) b 

i=l 

(A.8) 
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Reordenando la Ec. A.8 , se tiene: 

n 

(A.9) 

i = 1 

El efecto de la regularización es minimizar la contribución de los términos in­

volucrados en la solución, por los valores singulares pequeños, y de esta forma se 

logra estabilizar la solución. 



Apéndice B 

Herramienta para Construcción del 

Modelo Anatómico por Interfaz 

Gráfica con usuario. 

Uno de los objetivos de nuestro trabajo es entregar al médico una herramienta 

para planeación de cirugías de epilepsia de lóbulo temporal; por lo tanto, la eta­

pa de visualización que reúne toda la metodología es de importancia para nuestro 

trabajo. Para poder presentar al médico los datos de la información anatómica y 

funcional fusionados, y éste pueda realizar la planeación de cirugía. Se analizaron 

diversas herramientas de visualización, y se optó por utilizar las librerías de Visu­

alization Toolkit (VTK) [121]; porque ha probado ser una herramienta robusta de 

visualización de imágenes médicas utilizada en sistemas CAS [42] . 

B.1. Visualization Toolkit. 

En un primer momento se realizaron pruebas de visualización de volúmenes re­

construidos a partir de imágenes 2D por RM en una serie de 181 x 217x 181 de la base 
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de datos de [17], primero como superficies de las diferentes estructuras anatómicas 

codificadas en tonos de grises a través de una segmentación por umbralización de 

las imágenes 2D con resolución de voxel de 1 mm3 . (Figura B. l) . 

Figura B.l: Reconstrucción 3D de superficie de imágenes por resonancia magnética 
. Imágenes de 181x217, estudio de 181 imágenes, resolución de voxel de 1 mm3

• 

Luego se utilizó el procedimiento de segmentación por corrimiento de media 

ponderado por mapas de confianza presentado por [63] y descrito en la Sección 4.1 

para luego reconstruir los volúmenes de cerebro, y así poder visualizar las diferentes 

estructuras que componen el cerebro, en este caso, materia gris, materia blanca y 

líquido cefalorraquídeo. Variando la opacidad de las capas exteriores se logra visu­

alizar el interior del cerebro, como se puede ver en la Figura B.2a, donde se trasluce 

la capa que pertenece a la materia blanca y materia gris, lo cual permite observar los 

ventrículos. En la Figura B.2b se presenta la reconstrucción 3D de los ventrículos. 



Capítulo B . Herramienta para Construcción del Modelo Anatómico por 
Interfaz Gráfica con usuario. 107 

ya están registradas al espacio de Talairach. La interfaz permite la visualización 3D 

del volumen, donde también es posible seleccionar la capa (tejido o clase) que se 

desea visualizar, además se puede escoger el color y la opacidad de cada estructura, 

como se muestra en la Figura B.4. 

Figura B.4: Interfaz gráfica de usuario programada en Borland C++, se pueden 
apreciar a la izquierda los controles de capa a reconstruir, opacidad de capa, barras 
de color (RGB). 

También se pueden realizar cortes, axiales, sagitales y coronales, superponiendo 

imágenes 2D en estos cortes (Figura B.5) . Los cortes pueden ser uno, dos o tres 

como se desee, permitiendo la visualización de una región de interés (ROi) como se 

puede ver en la Figura B.6. 
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Figura B.5: Reconstrucción 3D con corte sagital superpuesto. 

Figura B.6: Reconstrucción 3D con corte sagital, coronal y axial superpuesto. 
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B.3. Interfaz con QT 3.0 y VTK. 

Luego, se desarrolló una interfaz gráfica para la visualización de imágenes por 

resonancia magnética en 2D y 3D, una vez segmentadas, programada con la her­

ramienta de desarrollo QT 3.0, integrando las librerías de VTK, para incrementar 

las posibilidades en el menú de opciones para el usuario. 

B.3.1. Entrada de datos 

El sistema toma como entrada una serie de imágenes 2D, a través de una ventana 

de lectura de datos, lo que lo hace más flexible que el realizado en Borland C++, 

en la Figura B.7 se puede apreciar la primera ventana que aparece al usuario. 

Entrada de datos 

X ._J 
y :=:J 
z D 

X Y Z 

r-1[7[ 

Figura B.7: Ventana de entrada de datos de imágenes 2D, donde solicita el nombre 
y la localización de la primera imagen de la serie, así como las dimensiones de las 
imágenes y el número de imágenes de toda la serie, también el número de capa a 
visualizar, para nuestro caso, 1 pertenece a materia gris, 2, a materia blanca y 3, a 
líquido cefalorraquídeo. 
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B.3.2. Visualización de información anatómica. 

Las imágenes han sido previamente registradas al espacio de Talairach, para 

mantener la correspondencia en cada cálculo con respecto al centro de este espa­

cio. Además la interfaz permite la selección de diferentes cortes axiales, sagitales y 

coronales de todo el volumen, superponiendo imágenes 2D en la ventana de ''visual­

ización 3D". También se presenta los cortes en ventanas separadas ("Vista coronal", 

''Vista axial" y ''Vista sagital") y en una ventana de proyección de planos ortogonales 

("Cortes en 3D"). Al igual que en la interfaz creada con Borland C+ + , se puede selec­

cionar el color de las diferentes capas que se proyectan en dicha interfaz, asimismo, 

además se puede navegar en las diferentes vistas, a través de botones deslizantes. 

VTK provee una interacción con el despliegue de las imágenes y volúmenes, permi­

tiendo un acercamiento y rotación de éstas. 

C1191J 0«01 V--..c:i!rt Flrdl EEG 

~-

c..,ea.n. 
Q 

Q ]-
l- v- 1 ~ 
C-0-

J 

J 

) 

¡v--.ea.l 

Figura B.8: Interfaz gráfica desarrollada con QT y VTK 

La interfaz está prevista para la visualización de la conFigura ción de electro­

dos que se utilizará para la detección de fuentes de actividad eléctrica, así como 
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referencias de marcadores fiduciales. 

Figura B.9: Visualización de conFigura ción de electrodos, dentro de la interfaz con 
el usuario. 

La interfaz también permite la entrada de datos de imágenes por TC, posibili­

tando en el futuro la fusión de las diversas modalidades de información anatómica 

(IRM y TC). 
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Figura B.10: Visualización de estudio de Tomografía Computada en interfaz gráfica 
QT-VTK. 
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a) b) 

Figura B.2: Reconstrucción 3D de IRM. a) visualización de los ventrículos a través 
de opacar la superficie de materia blanca y gris. b) ventrículos 

Se realizaron pruebas de superposición de imágenes 2D no segmentadas sobre 

cortes, axiales, sagitales y coronales en estos volúmenes, para poder otorgar al médico 

mayor información de la localización 3D de cualquier punto dentro del volumen 

(Figura B.3) . 

Figura B.3: Imágenes 2D superpuestas al volumen 3D de IRM, cortes axial, coronal 
y sagital. 

B.2. Interfaz con Borland e++ y VTK. 

Además se desarrolló una interfaz gráfica para la visualización de dichas imágenes 

por resonancia magnética, la cual fue programada en Borland C++ 6.0, utilizando 

las librerías de VTK. A partir de una serie de imágenes 2D, se reconstruye la visual­

ización 3D, tanto en superficie como en volumen. Las imágenes que se han utilizado, 



Apéndice C 

Metodología de Segmentación por 

Corrimiento de Media ponderado por 

Mapas de Confianza y Clasificación 

por Atlas probabilístico. 

La segmentación por espacio característico manual puede producir resultados incor­

rectos, debido a la delineación manual y la asociación con tipos de tejido hechas por 

el usuario. También, la clasificación puede variar de experto a experto y aún puede 

haber diferencias por fatiga, en imágenes clasificadas por el mismo experto. Para 

evitar este tipo de errores, la segmentación debe ser manejada por la aplicación, es 

decir , soportada por información con un alto nivel de independencia. Para esto se 

requiere de una representación bastante confiable de los datos de entrada. Lo ante­

rior se puede lograr por el análisis de imágenes basado en el espacio característico, 

pero sin la intervención del usuario. 
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Un espacio característico es un mapeo de la entrada obtenido por el procesamiento 

de los datos en subconjuntos pequeños a la vez. Para cada subconjunto se obtiene 

una representación paramétrica de la característica de interés, y el resultado está 

mapeado hacia un punto en el espacio multidimensional del parámetro. Después 

de procesar la entrada, las características significativas corresponden a las regiones 

más densas en el espacio característico, es decir, a grupos (clusters). El objetivo del 

análisis de la imagen es la delineación de estos grupos. 

En el enfoque de agrupamiento no paramétrico basado en la estimación de densidad, 

el espacio característico de una imagen se puede considerar como la función de 

densidad de probabilidad (fdp) empírica de parámetro representado. Las regiones 

densas en el espacio característico corresponden al máximo local de la fdp, esto es, 

a las modas de una función desconocida. Una vez que se determina la ubicación de 

una moda, el grupo asociado con ella se delinea basándose en la estructura local del 

espacio característico. 

En muchos problemas de reconocimiento de patrones, se dispone de muy poca infor­

mación acerca de la fdp verdadera y de su forma. Debido a esta falta de conocimien­

to se debe confiar en técnicas no paramétricas para obtener las estimaciones del 

gradiente de la densidad. Fukunaga y Hostetler [44], en su planteamiento para la 

detección de la moda y agrupamiento basado en el procedimiento de corrimiento de 

media, derivan un kernel general de estimación del gradiente multivariado usando 

las estimaciones de kernel de Parzen. 

Una vez estimado el gradiente de densidad de probabilidad como el gradiente de la 

estimación de densidad, basándose en una función de kernel diferenciable , se apli­

ca una función de kernel para entender el proceso involucrado en la estimación del 

gradiente, llegando a la interpretación intuitiva de que la estimación del gradiente 

de densidad es esencialmente una medida ponderada del corrimiento de la media 

de las observaciones alrededor del punto de análisis. La interpretación intuitiva se 
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demuestra sustituyendo el kernel de Epanechnikov [35] en la expresión de la es­

timación del gradiente de densidad, derivando la expresión de lo que se llama el 

corrimiento de media muestral [44, 62], que, como se definirá más adelante, será: 

Mh (X) = ¼ ¿ (Xi - X) , de las observaciones en una región o hiperesfera 
X i ESh(X) 

Sh (X) alrededor de un punto X. El tamaño de la región Sh (X) está dado en fun-

ción del radio de una ventana h, y k que es el número de observaciones Xi que caen 

dentro de Sh (X). Si el gradiente en X o la pendiente es cero, correspondiendo a 

una densidad uniforme sobre la región Sh (X) , el promedio del corrimiento de me­

dia será cero debido a la simetría de las observaciones cercanas a X. Sin embargo, 

con un gradiente de densidad diferente de cero apuntando en la dirección de mas 

rápido incremento de la fdp en el promedio, más observaciones deben caer a lo largo 

de su dirección que en cualquier otra dentro de Sh (X) . Así, el corrimiento de me­

dia promedio debe apuntar en esa dirección y tener una longitud proporcional a la 

magnitud del gradiente. 

C.1. Corrimiento de Media 

El método de segmentación que se utiliza en este proyecto es no paramétrico y está 

basado en la estimación de una función de densidad de probabilidad. 

La estimación de densidad es la construcción de un estimado de la función de den­

sidad de los datos. La estimación paramétrica supone que los datos son extraídos 

de una familia de distribuciones paramétricas conocida, por ejemplo la distribución 

normal con media µ y varianza rJ2• La densidad se puede estimar encontrando esti­

maciones de µ y rJ2 de los datos y substituyendo sus estimaciones en la fórmula de la 

densidad normal. La desventaja de la aproximación paramétrica es que algunas veces 

puede ser muy rígida. Para evitar dicha rigidez, se hace lo que se conoce como una 

aproximación no paramétrica, en la cual los mismos datos guiarán a la estimación 
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que mejor los ajusta, a diferencia de lo que pudiera ser cuando esta restringida a 

una familia paramétrica dada. 

En el caso de datos univariados, un estimador de densidad muy usado es el histogra­

ma, sin embargo para el caso multivariado, este método presenta dificultades. Entre 

otros métodos para la estimación de densidad de probabilidad se encuentran por 

ejemplo el estimador ingenuo (naive), que puede ser visto como una sumatoria de 

"cajas" centradas en las observaciones, por lo que presenta algunos brincos (debidos 

a que utiliza una función w de pesos fijos) poco convenientes. Otro es el estimador 

por kernel, que es una generalización del estimador ingenuo, el cual reemplaza la 

función de pesos w por una función kernel K , la cual debe cumplir con ser continua 

y diferenciable. Este estimador de kernel es la suma de "lóbulos" (protuberancias) 

colocadas en las observaciones. La forma de los lóbulos depende del estimador K 

y el parámetro del ancho de ventana está dado por h, que también es llamado el 

parámetro de suavizado o ancho de banda y determina el ancho de cada lóbulo. 

En materia de imágenes, se sugiere estimación no paramétrica, debido a que los 

espacios característicos de una imagen muchas veces están determinados por gru­

pos de datos muy irregulares , cuyo número y formas no están disponibles. En el 

enfoque de agrupamiento no paramétrico basado en la estimación de densidad, el 

espacio característico de una imagen se puede considerar como la función de den­

sidad de probabilidad (fdp) empírica del parámetro representado. En la estimación 

no paramétrica debe proporcionarse una detección confiable del máximo local de 

la densidad fundamental, i.e., las modas, porque son los centros de las regiones o 

"clusters", debido a que las regiones densas en el espacio característico corresponden 

al máximo local de la fdp, esto es, a las modas de la función desconocida. Una vez 

que se determina la ubicación de una moda, el grupo asociado con ella se delinea 

basándose en la estructura local del espacio característico. Para cierta dispersión en 

los datos ( que es el caso de las IRM), la estimación por kernel es bastante adecua-
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da, es sencilla y para kernels que obedecen condiciones suaves, el promedio de las 

estimaciones se aproxima a la función desconocida. 

El estimador de densidad de kernel multivariado, J ( x) con kernel K y ancho de 

ventana h se define por [63] 

(C.l) 

donde la función kernel K ( x) es una función definida para x d-dimensional. 

El kernel óptimo, es decir, el que minimiza el Error Cuadrático Integrado Medio 

(ECIM) es el Epanechnikov, que para el caso multivariado está dado por: 

(C.2) 

donde cd es el volumen de la esfera unitaria en el espacio euclidiano R d d-dimensional. 

El uso de un kernel diferenciable permite definir la estimación del gradiente de 

densidad como el gradiente del estimador de densidad de kernel multivariado; así de 

la expresión: 

(C.3) 

i=l 

Sustituyendo C.2 en C.3 y denotando con subíndice E para enfatizar que se utiliza 

el kernel de Epanechnikov: 

donde la región Sh (X) es una hiperesfera de radio h teniendo el volumen hdcd, 
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centrada en x , y conteniendo nx puntos de datos. El último término de C.4: 

(C.5) 

es lo que se conoce como corrimiento de media muestral. 

La cantidad (hn; ) es la estimación J ( x) de la densidad del kernel calculada en la 
n cd 

hiperesfera Sh (X) (el kernel uniforme), y así se puede escribir C.4 como: 

(C.6) 

donde Mh (x) : 

M (x) = _!!!_ Vj (x) 
h d+2 J(x) 

(C.7) 

De esta última expresión se puede decir que el procedimiento del corrimiento de 

media es una técnica de optimización ascendente con el mejor paso, con un tamaño 

de paso variable que es proporcional a la magnitud del gradiente, que calcula el vector 

de corrimiento de media (Ec. C. 7) para cada uno de los datos , corre o traslada el 

kernel por esta cantidad, y repite los cálculos hasta que se alcanza una moda. Así, los 

datos se dividen en grupos basándose solamente en sus trayectorias del corrimiento 

de media, y cuando dos puntos de datos convergen a la misma posición final , se 

considera que pertenecen al mismo grupo. El resultado o propósito del agrupamiento 

por corrimiento de media es usar un máximo local como una caracterización de los 

datos . La característica es la intensidad de los datos . 

La segmentación y filtrado de una imagen conservando los bordes de alta calidad se 

pueden obtener aplicando el corrimiento de media en el domino combinado espacial­

rango. 

El método está basado en la misma idea de correr iterativamente una ventana de 

tamaño fijo hacia el promedio de los datos dentro de ella. Los detalles de la imagen 
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se conservan debido al carácter no paramétrico del análisis, que no supone a priori 

alguna estructura particular de los datos. La segmentación basada en agrupamien­

to ( clustering) supone estructuras constantes por tramos; sin embargo, se generan 

problemas con regiones difíciles de reasignar o recuperar cuando se presentan cam­

bios lentos de intensidad o cuando hay regiones de alta densidad. Estos problemas se 

resuelven tomando en cuenta la información espacial, i.e ., procesando en el dominio 

espacial-rango. Esto se refiere a utilizar la información espacial ( x , y) de los pixeles 

de la imagen, pero además incluir otra característica, por ejemplo el nivel de gris, 

el color o la información espectral. En este proyecto se utiliza el nivel de gris en el 

dominio del rango. Al aplicar el algoritmo de corrimiento de media en el dominio 

conjunto espacial-rango, cada dato se asocia a un punto de convergencia que rep­

resenta la moda local de la densidad en el espacio d-dimensional. En el proceso se 

definen el ancho de ventana espacial (he), y el ancho de ventana de intensidad (hi) 

correspondiendo al rango, tomando en cuenta simultáneamente tanto la información 

espacial y de rango. La salida del filtro de corrimiento de media para un pixel de 

la imagen está definida como al información de rango alcanzada por el punto de 

convergencia. Este proceso logra un filtrado espacial de alta calidad que preserva 

discontinuidades. 

Para realizar la tarea de segmentación, los puntos de convergencia suficientemente 

cercanos en el dominio conjunto son considerados como los centros de clase, y todos 

aquellos puntos que fueron llevados por el corrimiento de media al mismo punto, 

i.e. , a una moda de la densidad, se fusionan para obtener las regiones homogéneas 

de la imagen. 

El procedimiento para la segmentación por corrimiento de media en el dominio 

espacial-rango tiene el mismo diseño del filtrado (es un suavizado con preservación 

de bordes) , es decir, se hace el reemplazo de pixeles tomando información de una 

ventana dinámica de la imagen que se mueve en la dirección del máximo incremento 
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del gradiente. Cada dato se asocia a un punto de convergencia que representa la 

moda local de la densidad en el espacio d-dimensional. Por lo tanto, el filtrado por 

corrimiento de media se adapta mejor a la estructura local de los datos. 

El mapa de confianza ayuda a mejorar la estimación por corrimiento de media (CM) , 

ya que se pondera cada pixel dentro de una región por una función de confianza de 

borde, tal que los pixeles que están situados cerca del borde ( confianza cercana a 

uno) influyan menos en la determinación del nuevo centro del agrupamiento. La 

ecuación del CM modificada, que incluye la ponderación de la confianza del borde 

se deriva de la Ecuación C.5 de la siguiente manera: 
1 

Mh(x)=--- ¿ (1 - cpi)Xi -x 
¿ (l - 'Pi ) X , ESh(:z:) 

(C.8) 

donde 'Pi ( de la Ecuación C.8) es la confianza del borde asociado a Xi . 

Este nuevo vector de corrimiento de media (Ecuación C.8) se usará en la etapa de 

filtrado para obtener regiones homogéneas en intensidad de las imágenes procesadas. 

C.2. Fusión de Regiones 

Cuando ya se ha filtrado la imagen es necesario agrupar con criterios de proximidad 

en los dominios de espacio ( en 2D) y rango, esto quiere decir que todos los pixeles 

que convergieron al mismo punto son fusionados y etiquetados, para obtener regiones 

homogéneas. 

Después, se refina esta selección incorporando una matriz de adyacencia de regiones 

para luego reducir el número de regiones con el algoritmo de encontrar y unir ( unión­

find) . 

En la Matriz de Adyacencia de Regiones (MAR) se almacena un valor booleano para 

establecer si hay un borde (arista) entre dos regiones (vértices). Para construirla se 

toma la imagen filtrada y se etiqueta, considerando cada etiqueta como una región y 

poniendo un valor de 1 entre regiones adyacentes y O de otra forma. De esta manera 
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se identifica el vecindario de cada región resultante. 

La operación de fusión une las regiones que tienen modas asociadas que están lo­

calizadas dentro de una distancia de separación de hi/2, y satisface la condición de 

fuerza de borde débil. La fuerza del borde se calcula promediando los valores de los 

pixeles del mapa de confianza a la largo de la frontera que separa las regiones adya­

centes. De esta manera, se fusionan las regiones adyacentes cuyas modas asociadas, 

en el dominio del rango, están localizadas dentro de una distancia predefinida unas 

de otras. La fusión de las regiones se realiza siempre y cuando se cumpla la condición 

de que la distancia, medida en modas entre dos regiones adyacentes, no sea mayor 

a 0.5. La distancia entre modas, i.e. , la diferencia entre modas se normaliza con 

respecto al radio del rango hi, por lo que la condición de fusión se traduce a que la 

distancia entre modas no sea mayor de hd2. Si se cumple la condición anterior y la 

fuerza del borde entre regiones es menor que un umbral, ~' esto es, tienen un borde 

débil entre ellas, indicando que realmente no hay una frontera entre las regiones, 

entonces las regiones se fusionan en una sola. El proceso de fusión es iterativo con 

la condición de paro de que el número de regiones a la salida del proceso sea igual 

al número de regiones a la entrada del proceso; es decir, que ya no haya una fusión 

posible con los criterios utilizados. 

Podado Una vez que se ha obtenido el resultado final de la fusión de regiones de 

la imagen, se aplica un proceso de podado para remover las regiones cuya área ( en 

número de pixeles) , sea inferior al umbral, µ , definido por el usuario. El podado se 

hace recorriendo la MAR para unir, a la región candidata respectiva, las regiones 

que sean muy pequeñas. La región candidata es la que cumple con ser adyacente a la 

que se está podando, también que la distancia, medida como diferencia de modas, es 

de un mínimo, o es la única región adyacente que tiene un área mayor que el umbral. 

Después se toman las modas calculadas resultantes de cada región final , se asignan 

etiquetas a las nuevas regiones, y el proceso de podado se repite iterativamente hasta 
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que el número de regiones no cambie o se alcance un número dado de iteraciones. 

Al terminar el podado se obtiene la imagen con el número de regiones al que se ha 

podido llegar con los criterios utilizados, es decir tenemos la imagen segmentada. 

La metodología para la segmentación por corrimiento de media ponderado con ma­

pas de confianza, planteada para IRM por Jiménez-Alaniz [62, 63] se resume en 4 

pasos fundamentales que son: el cálculo del mapa de confianza de la imagen, este 

cálculo es la combinación lineal entre la función de distribución acumulativa empíri­

ca de la magnitud del gradiente de la imagen y la medida de confianza, que es el 

resultado de la correlación de ventanas de la imagen, con plantillas de borde ideal, 

definidas por la orientación del gradiente. Con la información del mapa de confianza 

se calcula el corrimiento de media, es decir se hace un filtrado de la imagen preser­

vando bordes. El corrimiento de media estima las modas locales de la función de 

densidad de probabilidad para definir los centros de clase en el espacio característico, 

dando como resultado una imagen filtrada con preservación de bordes, conteniendo 

regiones de intensidad homogénea. Después del filtrado de la imagen, se construye 

un grafo de adyacencias que se analiza para fusionar las regiones adyacentes que 

están separadas por un borde de magnitud pequeña, calculada a partir del mapa de 

confianza, y su diferencia en modas de intensidad es menor de un valor predetermi­

nado. Posteriormente, la imagen fusionada se somete a un proceso de podado, con 

el propósito de unir las regiones que tienen pocos pixeles, con la región adyacente 

que tiene un numero suficiente de pixeles y una diferencia mínima en intensidad. 

C.3. Clasificación de regiones con inf orrnación a pri-
. 

ori. 

Después de la fusión y el podado obtenemos regiones homogéneas en intensi­

dad, se ha reduciodo tanto como es posible el número de clases que conforman las 
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diferentes estructuras neuro-anatómicas del cerebro, no obstante, el número de ellas 

puede ser elevado, si se tiene en cuenta que las estructuras que se desean identicar 

son: Materia Gris (MG), Materia Blanca (MB) y Líquido Cefalorraquídeo (LCR). 

Para obtener el número de regiones deseado de la imagen segmentada, se propone 

el uso de conocimiento a priori, contenido en mapas de probabilidad para cada una 

de las clases de interés. Antes de utilizar los mapas de probabilidad, los datos de la 

imagen y la información a priori deben estar en el mismo espacio, esto requiere de 

una etapa de registro previo entre ellos al espacio de Talairach, para posteriormente 

aplicar una regla de clasicación y lograr la segmentación de la imagen en el número 

de clases deseado. 
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