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Capttulo 1
1. Introduccion
1.1. Identificacion del probiema

La posibilidad de determinar la viabilidad de un tejido se presenta como un area
de gran importancia en el ambiente clinico. Para este propdsito muchos procedimientos
han sido desarrollados y sin embargo, por una variedad de razones, en la practica los
médicos todavia utilizan aspectos visuales y mediciones de temperatura para evaluar
dicha viabilidad. Debido a esto y conforme pasan los afios, el interés de desarrollar una
técnica universal eficiente y confiable para valorar la viabilidad del tejido ha
aumentado. Un ejemplo cldsico en donde la estimacion de este aspecto es de
importancia extrema es la condicién de choque y la subsecuente resucitacion en
terapia intensiva.

ez

1.1.1 Condicion de choque y resucitacion

La condicidn de choque se define como aquella en la cual el suministro de
oxigeno cae por debajo de la demanda energética de los tejidos del cuerpo. Se
caracteriza por falta de oxigeno, consumo de oxigeno dependiente del suministro, y
metabolismo anaerdbico con sobreproduccién de acido lactico y bidxido de carbono. El
choque se divide en fase compensatoria, ¢ compensable, cuando ia respuesta
autondémica del individuo es capaz de sostener variables hemodindmicas como presién
arterial media y gasto cardiaco a pesar de una situacién patoldgica sostenida, y fase no
compensada, o no compensable, cuando la situacion patolégica ha sobrepasado la
capacidad autondmica del individuo, e incluso puede superar los actos de reanimacion
del médico tratante, por lo cual conduce a una sub-fase final, llamada irreversible,
cuando el individuo ha entrado en falla organica muitisistémica. La resucitacion
(compensacién) solo se puede completar cuando toda evidencia de la mala oxigenacion
del tejido defectuoso se haya eliminado. Una gran proporcién de pacientes sometidos a
cirugia mayor o que se encuentran en terapia intensiva y que parecen adecuadamente
resucitados de acuerdo al criterio convencional presentan una deficiencia de oxigeno o
acidosis en el tejido y en realidad se encuentran por definicién aun en estado de
choque o incompletamente resucitados. Sin embargo se trata de un chogue en fase
compensatoria que no siempre es un choque manifiesto. [2]

En el paciente que presenta un estado de choque compensatorio, la presidn
sanguinea, produccién de orina, perfusion cutdnea y gases sanguineos suelen ser
normales. La insuficiente oxigenacién del tejido durante el chogque compensatorio se
hace dificilmente evidente mediante un examen clinico, ya que se concentra en los
érganos esplécnicos, y especialmente en la mucosa intestinal. La importancia de la
falsa naturaleza del choque compensatorio en cuanto a un diagndstico correcto recae
no solamente en su presencia en pacientes de cirugia mayor o de enfermedad critica,
sino también en la mortalidad con la cual se asocia, y para la cual en particular la
oxigenacién defectuosa de la mucosa intestinal parece ser la principal razén .[2]

La importancia de detectar tempranamente el choque radica en la reduccién de la
mortalidad y/o costos de los hospitales debidos al esfuerzo ‘hiper-resucitativo’ que
previene el choque compensatorio en pacientes sometidos a cirugia mayor [2].

A continuacién se discuten las razones por las cuales el choque se concentra en
los érganos espldcnicos y especialmente’en la mucosa gastrointestinal, las técnicas de
deteccidn, y la forma en que éstas contribuyen a disminuir la tasa de mortalidad para
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1.1.2. Deteccién dei choque, y su tratamiento

35 variables tradicicnales medidas para valorar ia suficiencia de ia {erspia de
“resucitacién” {puiso, presién sanguinea, produccidén de orina, perfusién cutdnea y
andlisis de gases sanguineos) permiten unicamente la deteccién de estados
hipotensivo del choque, pero no la del estado de choque compensatono L3s
mediciones globales de aporte de oxigeno, tasa de su consumo, razén de extraccion
(O,ER), saturacién venosa mixta (SVO,) y lactato sanguineo han sido utilizadas para
demostrar la inadecuada oxigenacion del tejido durante el chogue. Sin embargo, estas
mediciones son pobremente sensibles y nada especificas a la adecuada oxigenacion del
tejido durante el choque compensatorio, la cual se presenta en algunos tejidos y no en
otros. Ademas, es dificil, si no imposible, especialmente en casos de septicemia,
determinar qué tan adecuada es la oxigenacion del tejido utilizando mediciones
relativas, como el DO, (indice de suministro de oxigeno), o absolutas, como la
medicién de lactato sanguineo, producto de mds de una variable [3].

Por otro lado, la medicién regional de PO, en la piel o el tejido subcutdneo y del
pH intramucoso en el intestino son mds sensibles a la insuficiencia de oxigenacion del
tejido en estado de choque hemorrdgico y resucitacion que mediciones globales del
suministro de oxigeno [2]. El PO, en la piel o el tejido subcutdneo es una medida
sensible y continua (aunque relativa) del suministro de oxigeno para estos tejidos,
pero no permite determinar cudl de ellos es capaz de extraer y utilizar el oxigeno en
cantidad tal que satisfaga sus necesidades metabdlicas, especialmente durante una
septicemia. Sin embargo, la medicién del pH intramucoso en el intestino realizada
indirectamente mediante un tondmetro TRIP intraluminal [2] provee una medicidn
regional absoluta de la suficiencia de oxigenacion del tejido en la regién del cuerpo que
se ve afectada durante el choque compensatorio [9].

El cuidado del paciente critico en peligro de choque puede incluir una gran gama
de medidas preventivas y reactivas. Antes que nada es importante prevenir o limitar
una situacién de isquemia en la mucosa mediante técnicas de resucitacion
hemodinamica agresiva, vasodilatadores para aumentar la perfusion local, oxigenacion
intraluminal y reduccién de los requerimientos de oxigeno, eliminando focos de pus y/o
enfriando el tejido. El peligro debido a las bacterias normales en el lumen intestinal
puede ser reducido por tratamiento antibidtico, lavado intestinal y limpieza de focos de
infeccién. La auto-digestion de la pared intestinal puede prevenirse mediante la
reduccion del pH luminal y la remocidn o inhibicion de proteasas pancredticas. Una vez
el dafio isquémico ha llegado a cierto punto es importante prevenir dafio adicional por
reperfusién y radicales libres mediante eliminadores farmacoldgicos de estos radicales
y la limitacion gradual de ia perfusion [10]. Es importante mantener también la
habilidad de los tejidos danados para repararse a través de una nutricién parenteral
adecuada y reinicio temprano de nutricidn enteral. Finalmente, es importante
reconocer el potencial letal de la mucosa dafiada y no intentar salvar tejidos de
viabilidad dudosa, dando preferencia al aislamiento y extirpacion de éstos cuando sea
necesario [3].

En resumen, hace falta una técnica instrumental de bajo costo, que sea aplicable
universalmente, no invasiva, poco compleja, continua, eficiente, precisa, que
monitoree cuantitativa y répidamente la viabilidad de la mucosa intestinal, que pueda
también aplicarse a otros tejidos bioldgicos que presenten problemas clinicamente
significativos y generales. Sus soluciones deben ser originales y aplicables para un
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1.2, Zpjetivos

: nez de ‘nvesticacidn es el desarrclic v evaluacién

Levn Zisoositive de menitores dsutar para pacientes en estado critico en petaro
de chcgque y ‘faila organica multiple. En les Ultimos afios se ha recenccido la
importanc:a de i0S tejides visceraies, y en especiai de la mucosa intestinal, en el
srocesc de cescempensacién por cheque. Se han desarrollade métodos de monitoreo
para determinar las condiciones del flujo sanguineo, pH, pO,, y pCO,, para detectar la
hipoperfusién, hipoxia e isquemia local en la mucosa. Sin embargo lo mas importante a
determinar para diagnosticar y guiar la terapia no es la presencia de isquemia, sino la
viabilidad del tejido y el dafio isquémico ocasionado. En particular, es importante poder
determinar si el dafio de la mucosa es irreversible y si se ha perdido su funcién
protectora, permitiendo el paso de bacterias al sistema circulatorio.

En esta investigacion se propone el desarrolio de un sistema basado en
espectrometria de impedancia para monitorear la permeabilidad iénica e integridad de
las paredes celulares de la mucosa, al igual que el volumen sanguineo tisular a fin de
determinar ei grado de dafio isquémico.

~a tm
e Ul

Objetivos generales
Los objetivos generales que se proponen para este proyecto son:

1. Disefiar y construir un espectrémetro de impedancia basado en una computadora
personal portatil. El instrumento serd capaz de medir la impedancia tisular en un
dado rango de frecuencias de interés (100 Hz a 1 MHz).

o Disefiar y construir un sistema portdtil totalmente automatico para la
medicién de la impedancia compleja del tejido en el rango de frecuencias
escogido, y exportar los resultados obtenidos a la computadora a través de
una tarjeta de adquisicién.

+ Desarrollar los algoritmos de control del sistema para obtener, analizar, y
presentar los espectros de impedancia del tejido y los diferentes niveles
de isquemia asociados.

2. Realizar una evaluacion cualitativa del instrumento funcionando in vivo buscando
detectar en los espectros los diferentes niveles de dafio isquémico.

O



1.2, Hipdtasis y sproximacién a [a investigacion
Para asta investigacién se han nianteado dos hipotesis centrales:

(a) Las mediciones de espectroscopia de impedancia compieia dei fejido en un rango
de frecuencias dado 7100 Hz 2 1 MHZ) pueden croveer datos gue en su estructura
refleian informacién sobre el nivel de dafio isquémice en ef tejide, y que pueden ser
afectados por algunas variables (tales como la geometria del tejido, la
concentracion de electrolites, la temperatura, etc.).

(b) Es posible desarrollar un algcritmo que emplee lcs datos complejos del espectro de
impedancia del tejido para estimar cualitativa y cuantitativamente los niveles
absolutos de dafio isquémico en ei tejido.

Se ha escogido una técnica basada en los principios de espectroscopia de
impedancia para resolver el problema principal de Ia investigacién por las siguientes
razones:

» Las mediciones de impedancia no son dafinas para el tejido y pueden realizarse de
forma no invasiva, no interfieren con la operacion de otros aparatos clinicos y su
sensibilidad no estd limitada a tejidos subcutdneos, sino que se pueden también
emplear para tejidos enteros. Los electrodos de medicidon de impedancia y en
general todo el sistema de medicion son faciles de armar y manejar.

e \Varias investigaciones han demostrado que la impedancia de un tejido isquémico
tiene algunas propiedades diferentes comparado con tejidos no isquémicos.

e La aplicacion de técnicas de espectroscopia de impedancia para mediciones de
isquemia en la mucosa intestinal es una metodologia original. Expandird el
conocimiento existente en el campo de los estudios de la isquemia.

En este trabajo se pretende probar estas dos hipotesis desarrollando un
instrumento de medicidbn de impedancia compleja del tejido sobre el rango de
frecuencias sefialado. Este instrumento debe tener pardmetros de operacién faciimente
ajustables (como la seleccion de frecuencias de impedancia, la amplitud de corriente
de excitacion aplicada al tejido, etc.). Debe, por otro lado, ser un instrumento portatil,
para lo cual operard con una bateria. Debe también cumplir las regulaciones de
seguridad para funcionar en un ambiente clinico: ser certero, seguro, simple de usar y
de bajo costo. Los datos mediante él obtenidos deben almacenarse, analizarse y
presentarse en una computadora personal utilizando los programas apropiados. La
computadora debe recibir los datos de las mediciones desde el instrumento a través de
una tarjeta de adquisicién. El sistema de software deberd hacer dos cosas
principalmente: monitorear la isquemia y medir el nivel de dafio en el tejido.

Q
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Capituio 2
2. Antecadentes

-k

investigacion:

4 - SR ~—~—— Ly yem P -, P
En 2sta seccién, se presentan cuatrc concssics fundamenteies pare esa

1) isquemia dei tejido.

2) Técnicas de medicién y monitoreo de isquemia y reperfusién dei tejido.
3) Propiedades eléctricas del tejido.

4) Espectroscopia de impedancia.

La informacidon relevante se basa en trabajos producidos por diversos
investigadores, y se presenta de una manera concisa, como base tecdrica firme y
completa para la investigacion.

2.1. La isquemia en el tejido

Como se sefialo, el objetivo de este proyecto es desarrollar un instrumento para
la medicion y caracterizacién de la isquemia y debido a ello es importante entender
completamente su fisiopatologia, los pardmetros involucrados que deben medirse, y
cudles de éstos cambian con el tiempo o el agravamiento de la condicién y cudles son
constantes.

El término ‘isquemia’ se refiere a la condicién en la cual el flujo sanguineo no es
suficiente para cubrir las necesidades metabdlicas de un tejido. Cuando el surtido de
nutriente y oxigeno para un tejido se reduce o detiene por algun tiempo, el tejido entra
en isquemia. Al reducir el suministro de oxigeno, el metabolismo de las células se
vuelve anaerdbico, con la consecuente producciéon de acido lactico y reduccién de
energia celular. Ademas, el desalojo de los productos de deshecho como agua, iones, y
bidxido de carbono, se hace mas lento o se detiene por completo. En isquemia leve (de
tiempo corto 0 suministro disminuido pero no ausente) todos los cambios mencionados
son reversibles; si la isquemia se intensifica, se hacen irreversibles, el tejido utiliza
toda la energia almacenada y muere.

El dafio isquémico se caracteriza por consumo de oxigeno limitado al suministro,
metabolismo anaerdbico, evacuacidn celular insuficiente y reduccién del volumen
extracelular. La acumulacién de acido lactico y acido carbdnico (por exceso de CO;)
produce caida del pH. Después de un periodo de isquemia se produce acumulacién de
jones y aumento en la osmolaridad intracelular. La isquemia también se caracteriza por
incremento en la permeabilidad de las membranas que induce edema en el tejido y
una reducciéon de los procesos activos de transporte.

La reperfusion es el proceso en el que se restablece el flujo sanguineo al tejido.
Todos los parametros regresaran a sus valores normales si la reperfusion se da en un
corto periodo de tiempo (de 15 a 30 minutos) post isquemia. Entre mayor sea el
periodo de isquemia, mayor es el dafo tisular y la severidad del choque, debido a
acumulacién de la enzima xantina oxidasa, la cual, ante la reoxigenacién causada por
la reperfusidon, genera radicales libres derivados del oxigeno. Estos radicales son
destructores altamente efectivos de tejido y aceleran la demolicién de la barrera
mucosa.

A continuacién se discuten varios de los efectos que la isquemia temprana tiene
en la mucosa intestinal, cambios en el equilibrno del metabolismo corporal y cambios
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2.1.1. La mucosa intestinal durante el estado de choque

Se definid el estado de choque como una condicién critica durante ia cual el
suministro de cxigeno cae por debajo de la demanda energética de los teiidos. La
importancia de los érganos espldcnicos en el choque radica en que estos drgancs son
el blanco principal de cualquier insuficiencia en el suministro de oxigeno, ya que los
mecanismos compensatorios del cuerpo favorecen y protegen la perfusidn del corazén
y el cerebro, y secundariamente de los musculos esqueléticos. En particular la mucosa
gastrointestinal se ve comprometida tan pronto se presenta la irregularidad en
cualquier otra parte del cuerpo. Luego, esta mucosa contribuye en forma critica a la
progresién del choque y la subsecuente falla multiple de érganocs ai mermarse su
funcién vital como barrera protectora. La figura 2.1 ilustra la patogénesis de falla
multiple de drganos, y el papel fundamental de la mucosa en este proceso [4].

El dafio a las membranas permite en primera instancia el paso de endotoxinas,
en particular el lipopolisacarido (LPS). Mas adelante se promueve la translocacién de
bacterias enteras a la circulacién linfatica y portal, y a la cavidad peritoneal. El dafio
también expone a la pared intestinal a procesos de autodigestién y ulceras.

La probabilidad de falla multiple de 6rganos y muerte se encuentra directamente
relacionada con este dafo isquémico.

2.1.2. Medicion indirecta dei pH intramucoso por medio de tonometria
gastro-intestinal

La medicién indirecta del pH intramucoso, calculada a partir del PCO, en el fluido
luminar y la concentracién de bicarbonato en la sangre arterial, se fundamenta en el
conocimiento de que el PCO; en la mucosa se equilibra con el PCO, en el fluido luminar
y puede ser deducida a partir de éste. Por otro lado, también depende del hecho de
que se asume que la concentracion de bicarbonato en el tejido es aproximadamente
aquella que se deriva para ésta de la sangre arterial. La medicidon es entonces un
reflejo mas preciso del pH de las capas superficiales de la mucosa que de las capas
profundas. El PCO, del fluido luminar se encuentra en equilibrio con el PCO, del tejido.
La medicién indirecta del pH intramucoso se correlaciona estrechamente con
mediciones hechas directamente con el pH micropipeta, pero tiende a subestimar la
severidad de los dcidos tisulares presentes a bajo flujo y especialmente en el estado en
el que no hay flujo debido a la diferencias entre la cantidad de bicarbonato arterial y
del tejido [12]. El método indirecto no dafia los tejidos y no tiene sensores que
requieran recalibracion [2].

El Unico método que ha demostrado valor para este tipo de pacientes y ha
encontrado un uso clinico regular es la medicién indirecta del pH intramucoso (pHi),
por tonometria gdstrica o colbnica. Este método, desarrollado por Fiddian-Green [5,6],
utiliza una sonda intestinal que lleva un globo de silicona en la punta distal, con una
pared muy delgada y permeable a gases. El globo se infla con 2.5 m! de solucién
salina, una vez localizada en el estdémago o colon. La presién parcial de CO, se
equilibra rdpidamente con la del tejido de la mucosa por difusién. Después de un
tiempo de equilibrio la muestra de solucién salina es sustraida y analizada en un
gasometro junto con una muestra de sangre arterial. EI pHi (pH intramucoso) es

scalculado usando la ecuacién de Henderson-Hasselbach:
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2.1.3. Dafio a la mucoesa intestinal

En experimentcs hechos <¢on cerdos. se 9opservo que un gescenso dei oH
intramucoso oroduce un aumento de la permezbilidad mucosa {14]. El incremento de
i@ permeabiicac ge la MuCosa durante B isquenia se desarToda antes de presentarse
cuaiquier evidencia histoidgica de gafic a ia mucosa {131, Puede tambien seguir un
desarrollo de la esvidencia andoscépica e histelégica de! dafio muceso, cuya severidad
se incrementa con la intensidad y duracidn de !a liberacién de Acidos intramucosos que
le antecede. El desarroilo de los acidos intramucosos puede preceder al desarroflo de
estas evidencias macroscépicas del dafio mucoso y a toda evidencia clinica de la
isquemia intestinal por muchas heoras y atn dias [2].

El dafio isquémico en la mucosa comienza en las capas superficiales y se
extiende progresivamente ai interior [13]. Los musculos constituyen la dltima parte de
la pared intestinal en ser afectada, por tanto no muestran evidencia de dafio tisular
hasta que se exponen a oclusiones vasculares totales por varias horas. E! infarto
transmural ocurre después de al menos 8 horas de isquemia severa. (figura 2.2) [13].
Para pacientes en estado critico, un grado bajo de isquemia no oclusiva de la mucosa
puede persistir por dias o semanas sin convertirse en infarto transmural. Para el caso
de pacientes con isquemia crénica, grados bajos de isquemia de la mucosa pueden
también persistir por meses sin convertirse en infarto siempre y cuando la isquemia se
limite a las capas superficiales de la mucosa y la tasa de incremento de la destruccién
celular en la regidn sea igual a la tasa de incremento de células renovadas y
reconstruidas a partir de secciones no isquémicas [2].
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) Figura 2.2. £l grado de dafio isquemico a la pared intestinal graficado contra la duracién dé /3
isquemia. Las tres curvas (A, B y C) representan oclusiones vascujares. Reproducido y traducido de
Haglund et al [13].
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'mtramuccsa presente antes de fa reperfusién 7157, Ni el daﬁo sor recerfusién ni el
‘ncremento en |a permeabilidad de la mucosa suceden sin una previa acidcsis
intramucosa. La severidad del dafio por reperfusion inducida por shock en animaies se
atenta al prevenir dicha reperfusién por medio de inhibidores de !a xantina oxidasa
como el alopurinof, o por quelantes de radicales libres como la superéxido dismutasa.

2.2. Técnicas para medicién y monitoreo de isquemia y perfusion tisular

1]

Para el desarrollo de este proyecto es importante conocer la instrumentacién y
los sistemas existentes utilizados para la evaluacién clinica de la isquemia. Para
desarrollar el mejor instrumento posible, tenemos que conocer los principios sobre los
cuales las técnicas existentes se basan, sus ventajas y sus desventajas. Este material
se presenta a continuacion.

Existen muchos métodos disponibles que pueden ser utilizados para medir y/o
monitorear la isquemia y la perfusion del tejido, sin embargo, la mayoria de ellos no
son convenientes para nuestra aplicacién. Para poder seleccionar y aplicar una técnica
optima para nuestro caso, podemos referimos a Dunn [18] y Jones [19], quienes
definen las caracteristicas de un sistema ‘ideal’ para monitorear la isquemia y
perfusion de tejido transplantado:

inofensivo para el paciente

no invasivo o minimamente invasivo

certero y confiabie (sensible y especifico)

que proporcione una respuesta rapida a los cambios en la perfusion
de sencilla utilizacion para poder ser empleado por todo el personal
aplicable a todos tipos de tejido transplantado

capaz de dar lecturas discretas o continuas a lo largo de un monitoreo
constante prolongado

que proporcione resultados objetivos (cuantificables) y repetibles
capaz de distinguir entre problemas venosos y arteriales

10. barato

11. estable durante estudios largos (con una duracién de varios dias)
12. portatil

VR N AR

En esta seccion se describen brevemente diferentes métodos para la medicién
y/o monitoreo de la isquemia y la perfusion, y se comparan en forma critica contra
otros métodos, describiendo sus ventajas y desventajas. Los sistemas de monitoreo
basados en métodos de impedancia se describen con mas detalle al final del capitulo.
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2.2.1. Comparacién de varias técnicas de mediciéon y monitoreo de

st

isquemia y perfusicén dal tejide

Los métcdos para medir v monitorear !a isquemia v perfusién del teiidc pueden
divigirse en dos categorias: monitoreo girecto de ia perfusion y monitoreo de las
consecuencias de variacién en ia perfusién. Los monitores de perfusion directos se
hacan en diferentes mecanismos: e! efecto Doppler ultrasénicc y !Uminics usando
ldser, barrido duplex, tefiido por resina flucrescente, !a fctopletismografia, la
angioscopia, la arteriografia, y mediciones de impedancia. La mayoria de estos
métodos se utilizan para tejidos superficiales y no sirven para el tejido gastreintestinal.

o Doppler Ultrasbnico: Para esta técnica, una sonda miniatura de Doppler
ultrasénico se impianta quirdrgicamente airededor de la arteria de suministro
principal del tejido monitoreado. Este método tiene varios severos inconvenientes:
se requiere de otro procedimiento quirirgico para remover la sonda, ésta puede ser
mal colocada, la punta de la sonda puede producir oclusién arterial, y ademas, este
método no posee sensibilidad para distinguir entre diversos grados de oclusién
venosa.

+ Doppler Iiminico usando L3ser: Utiliza un rayo ldser para detectar de forma no
invasiva el flujo sanguineo en las dreas cutaneas del tejido. La sonda puede medir
flujo Gnicamente hasta una profundidad de uno a dos milimetros, lo cual no es
suficiente para reflejar el flujo a través de todo el tejido, y no es fécil utilizarlo para
monitoreo en la mucosa.

e Barrido duplex: Posee un dispositivo de Doppler ultrasénico mas sofisticado que
incorpora un generador convencional de imdgenes de ultrasonido de modo B. Este
generador de imagenes localiza las venas o arterias subcutdneas de interés y la
instrumentacion Doppler determina la velocidad del flujo. Es una técnica no
invasiva, pero adolece de la mayoria de las desventajas del Doppler convencional.

« Tedido por resina fluorescente: Una resina fluorescente se administra de forma
intravenosa al paciente. Diez o veinte minutos después, ésta se ha distribuido
uniformemente a través de las partes del cuerpo que presentan el fenémeno de
perfusidon. En ese momento, si la piel se expone a luz ultravioleta, Ia resina emite
una luz fluorescente. Su intensidad depende de la cantidad de resina en cada punto
en particular, la cual a su vez depende de la perfusién. La mds grande limitacion de
este metodo es que no es una técnica continua ni cuantitiva. Es necesaria una poca
de habilidad y experiencia para poder evaluar los resuitados.

e Fotopletismografia: Se basa en el fenémeno de reflexién y absorcién de luz por
el flujo sanguineo al hacer pasar un haz luminoso a través del tejido. Este método
no es invasivo, pero no servi en {a mucosa.

» Angioscopia microvascular por fibra éptica: Es una técnica endoscépica en la
cual se utiliza una fibra 6ptica delgada para ver la estructura de los vasos
sanguineos. Esta técnica permite una penetracién real en los vasos, Yy es apropiada
para la evaluacidn de resultados de cirugia, sin embargo, es totalmente invasiva, y
no puede ser usada para aplicaciones de monitoreo.

e Arteriografia: Es una técnica de imagenologia de rayos-X, en la cual un material
contrastante se inyecta en el flujo sanguineo, pudiendo asi observar, registrar y
analizar su patrén de flujo. Esta es una técnica invasiva, la cual requiere mucho
equipo y por tanto no puede ser usada para monitoreo a pie de cama.

La segunda categoria, la cual se refiere a los métodos de monitoreo de isquemia

por medio de las consecuencias de la perfusion incluye: método termométrico,
mediciones de PO, transcutaneo, mediciones de pH y espectroscopia de impedancia.
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e Medicion del PO, transcutidneo: Se han obtenido mediciones exitcsas meaiante
monitoreo no invasivo de isquemia {7]. £ £C, &s un indicador muy sensible a ia
circulacion iocal y se usa para la deteccién temprana de la isquemia.[1] Sin
embargo, este método solamente puede ser usado para tejido subcutdneo, y no
necesariamente detecta dafio isquémico.

o Mediciones de pH: Han demostrado una mejor capacidad de monitoreo. Se
pueden implementar microelectrodos de pH en el tejido de interés y estos indican
el valor objetivo de isquemia en el tejido [18,23]. La debilidad de este método es
que es invasivo y que requiere de calibracién al empezar un proceso de monitoreo
tomando una muestra de sangre y midiendo su pH con un analizador de gases.

2.2.2. Técnicas basadas en impedancia para el monitoreo de la
isquemia y la perfusion del tejido

Tres grupos de investigadores han proporcionado las mediciones de impedancia
para el monitoreo de la perfusion continua y directa del tejido. Concannon et al [20]
midieron la impedancia del tejido a una scla frecuencia utilizando para ello un
electrodo de cuatro agujas implementado en tejido muscular. Mostraron asi que la
impedancia cambia con el flujo pulsdtil de sangre presente en la muestra de tejido.
Cuando ocurre una oclusién arterial este componente pulsatii de impedancia
desaparece. En el caso de oclusién venosa la amplitud del componente pulséatil de la
impedancia disminuye. Harrison et ai [21] reportaron resultados similares. En este
caso midieron la impedancia del tejido utilizando el mismo método pero con electrodos
de cuatro hilos mucho mas pequenios, colocados de manera invasiva sobre la superficie
del tejido [22,23,24]. Ambos investigadores propusieron técnicas basadas en
impedancia las cuales sufren de varios severos inconvenientes: son invasivas, no
proporcionan mediciones absolutas de la isquemia y la perfusién, no pueden detectar
oclusiones en arterias y/o venas pequefias, la oclusion venosa es dificil de detectar en
general, y no pueden proporcionar una medicion cuantitativa de la isquemia del tejido.

Por dltimo, no hay que olvidar el trabajo de Ristic [1], cuyo objetivo era la
evaluacién del dafio isquémico mediante espectroscopia de impedancia y mediciones
en tejido muscular, y cuyos resultados aseguran que la espectroscopia de impedancia
puede evaluar el nivel de dafo tisular.
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2.3. Espectroscepia de impedancia

' cojetive de este proyectc es desarrciiar un instrumento £asado en i0s

DMNCiDI0S G& eSPEeCroscoria de impeaGancia y por 10 &S IMmportante presentar primero
sus "U aamenics, ventz] as gesventzjes y [NmeCTnes. o mawenal reEQUEerico para
sktener =i aentencimiento cdsico en esta drea se oresenta en esta Seclicn. Primerc se

aefine ia espectroscopia de impedancia vy se discuten sus principios. Mas adelante se
presentan ejemplos de sus aplicaciones reievantes para nuestro proyecto.

Las mediciones de impedancia eiéctrica se nan utilizado para estudiar sistemas
biolégicos desde fines del siglo pasado. La mayoria de los estudios realizados mciuyen
mediciones de impedancia compleja de diferentes tEJIGOS o células en suspension. Para
ello y para el anédlisis de ios datos obtenidos, surgié un nuevo campo denominado
‘espectroscopia de impedancia’.

2.3.1. Definicién y principios de espectroscopia de impedancia

Podemos aceptar la definicion de espectroscopia de impedancia como aquella
dada por Macdonald [22] y Ristic [1]: “Espectroscopia de impedancia es un término
general que sublima la medicién de pequefias sefiales eléctricas lineales y el analisis
subsecuente de su respuesta para producir informacion Util acerca de las propiedades
fisicoquimicas de un sistema”. (a3 espectroscopia de impedancia tiene dos
componentes: métodos de medicién y técnicas para analizar e interpretar los
resultados.

Los métodos de medicidn en este caso son técnicas para caracterizar la
impedancia compleja de un material en un determinado rango de frecuencias. La
espectroscopia de impedancia no se limita a mediciones de impedancia. Se puede
también medir admitancia compleja, constantes dieléctricas, etc. Sin embargo, aunque
las mediciones son en principio simples, en la practica presentan complicaciones
debido a muchas razones. El rango de frecuencias de medicion puede extenderse sobre
varios ordenes de magnitud (en algunos casos involucrando mas de doce dérdenes), y
por otro lado, los valores de la impedancia pueden también abarcar varios ordenes de
magnitud en el rango de frecuencias de interés (debido a los componentes resistivos y
capacitivos del material). La operacion de los electrodos utilizados como interfaz con el
material de interés depende del voltaje de corriente directa (DC) entre los electrodos y
el material. El sistema de medicién debe proveer y controlar este voltaje DC. Todos
estos factores combinados hacen que la medicién fluctte mucho. Un diagrama a
bloques de un sistema de medicién de impedancia se muestra en ia figura 3.3.

El andlisis e interpretacion de los datos obtenidos es necesario para la
caracterizacion del material estudiado. La primera etapa consiste generalmente en un
analisis de los espectros de frecuencia de los datos obtenidos. E! andlisis grafico lleva
al experimentador a formarse una idea sobre la estructura fisica y los procesos que se
presentan en el material.

Existen otras formas visuales en que pueden presentarse los datos. Las gréficas
de impedancia contra frecuencia (espectro) que ya hemos mencionado son
frecuentemente Utiles en los casos en donde el material medido es en general
conductivo. En casos no-conductivos, los espectros de admitancia y de constante
dieléctrica son mas Utiles. Si la impedancia medida tiene propiedades capacitivas mds
que inductivas, resulta de mayor utilidad graficar la reactancia negativa (-Im{Z})
como funcién de la resistencia (Re{Z}) en el plano complejo (en un grifico de
Nyquist). También son muy utiles las gréficas tridimensionales en donde la admitancia
imaginaria se grafiza contra la admitancia real y contra el logaritmo de la frecuencia (o
el logaritmo de la admitancia imaginaria se grafica contra el logaritmo de la inmitancia
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son mas faciies ae detectar.

Para la caracterizacion compieta del matenal, es necesario estimar los
paramerros cdei sistema a partir del conjunto de ios datos medides. Las graficas
obteniaas puaaen ser utilizadas dnicamente para estimar algunos parametros pero en
general se requiere la obtencién de pardmetros con mayor precisién. Esto es posible
Gnicamente si se obtiene un modelo matematico de !a respuesta del material medide.
En ese caso, los datos medidos pueden adaptarse al modelo utilizando algunas
técnicas de regresidn u otras como por ejemplo la ‘adaptacién compleja no lineal de
datos por minimos cuadrados’ de Ristic [1]. Esta técnica estima pardmetros del modelo
y su desviacién estandar, y determina como pueden los datos adaptarse al modelo.
Una vez calculados los pardmetros del models es posible encontrar los parametros del
sistema para lograr una caracterizacion completa del material.

2.3.2. Aplicaciéon de la espectroscopia de impedancia a los tejidos
bioloégicos

Una gran cantidad de investigaciones se han realizado para caracterizar las
propiedades eléctricas fundamentales del tejido. Algunos resultados de mediciones de
impedancia para diferentes tejidos y células en suspensién pueden encontrarse en
diversas publicaciones [1,23]. Estos trabajos nos llevan a varias conclusiones. La
conclusidn mas relevante es que los conocimientos existentes no nos permiten utilizar
la impedancia de materiales bioldgicos para la caracterizacion y diferenciacion efectiva
del tejido. La impedancia depende de muchos factores como la estructura del material
bioldgico, la concentracién de iones, la cantidad de agua, el volumen y geometria del
material bioldgico, los procesos fisioldgicos, la temperatura de la muestra, el tipo de
mediciones, y el tipo de electrodos empleados. La impedancia medida en el mismo
material bioldgico puede tener diferentes valores si cualquiera de estos factores varia,
haciendo que la desviacién estandar de la impedancia medida sea muy grande como
para poder hacer una diferenciacion correcta del tejido.

La aplicacién de los principios de la espectroscopia de impedancia permiten una
mejor caracterizacion de los materiales bioldgicos. Las mediciones de espectroscopia
de impedancia son mas precisas que otras mediciones de impedancia porgue se miden
sobre un rango de frecuencias y a partir de los datos obtenidos se extrae un modelo
matematico del material medido. Los parametros del sistema que se extraen asi
poseen un menor nivel de ruido y son mas precisos. Ademads existen un gran nimero
de parametros adecuados para la caracterizacion de materiales y, por el contrario,
para las simples mediciones de impedancia, solamente los componentes resistivos y
capacitivos del material, medidos a una sola frecuencia, se utilizan para la
caracterizacién. Otra ventaja es que los parametros extraidos del sistema no dependen
de la frecuencia de medicién. La espectroscopia de impedancia nos permite seleccionar
las frecuencias a las cuales la impedancia del material se ve influida por los
mecanismos de relajacion de interés (ver ‘dispersién del tejido’ en la seccion 2.4) y
extraer esos parametros en particular.

Un trabajo importante sobre caracterizaciéon y modelado matematico del tejido ha
sido realizado por Ristic [1]. En él se investigaron las caracteristicas de impedancia de
tumores en ratones durante cambios histolégicos progresivos producidos por
hipertermia. Por otro lado, aplicaron la espectroscopia de impedancia para la
caracterizacién y modelado matematico de eritrocitos humanos [35].
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2.4. Las propiedades eléctricas de los tejidos

Para desarrollar nuestro instrumento, es necesario saber lo que va a medir, el
rango de vaiores de interés, etc. Para desarrollar un aigoritmo de estimacion del nivei
de isguemia, es necesaric familiarizarncs con el tipc de cambios inducidos en las
propiedades eléctricas de los tejidos. A continuacion se presenta la teoria requerida.

La conduccidn de corriente eléctrica en el tejido bioldgico se realiza por medio de
iones como portadores de carga predominantes. Las propiedades eléctricas mas
comunes para la caracterizacién del tejido son:

La impedancia eléctrica (Z), la admitancia (Y) , el Mddulo M, y la constante dieléctrica

(e):
Z=R+jX
Y=G+jC=1/Z
M= M+ jM" =joZ
e=¢-j&"=Y/jo

en donde:
R es la impedancia DC del tejido, la parte real de la impedancia compleja
X es la reactancia del tejido, ia parte imaginaria de la impedancia compleja
G es la conductancia DC del tejido; la parte real de la admitancia compleja, y C
es la susceptancia del tejido la parte imaginaria de la admitancia compleja;
M’ es |a parte real del méduio M
M” es la parte imaginaria del modulo M
¢’ es la parte real de la constante dieléctrica ¢
£"es la parte imaginaria de la constante dieléctrica ¢

Se han realizado muchas investigaciones sobre las propiedades eléctricas del
tejido bioldgico. La mayoria de los trabajos se relacionan con las propiedades eléctricas
pasivas medidas utilizando estimulos de baja intensidad aplicados de forma en que se
cumple con la ley de Ohm. Para estimulos de alta intensidad las propiedades eléctricas
de los tejidos se presentan como funcién de la densidad de corriente. Es decir, sus
respuestas se hacen no lineales. No se han publicado muchas investigaciones sobre las
limitaciones de linealidad del tejido bioldgico. El umbral de linealidad depende del
sistema especifico y puede no ser estable. Generalmente, esto también depende de la
frecuencia de los estimulos aplicados (el umbral se encuentra a menor impedancia a
bajas frecuencias). Podemos decir que aproximadamente el tejido tiene caracteristicas
eléctricas con una densidad de corriente de excitacién menor a 1 mA/cm® a 10 Hz [1].
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Dispersion dei tejido

25 carzciarichicas sléctricas de l'os tsiidos Siclégiccs scn deperdientas Je la
-~ 7 1 -~ H - A
frecuencia. Zn la ‘igurc 2.2 za2 muestra un siemplc sipico de 'a constante cielécirica del

teiido come una funcién de ia rreruencva Existen tres regicnes Ze dispersion (x. 8, v
), cada una correspendiente a un mecanismo de relgjacién en particular r1,28%. Una

curva simiiar puede trazarse para la impedancia o ia resistencia.

Dispersién «: La dispersién o aparece a frecuencias relativamente bajas (1
KHz o menos). Depende de muchos factores fisiolégicos (como la
concentracidon de electrolitos en el tejido). Es la consecuencia de varios
mecanismos. Se cree que los tres mecanismos siguientes son los mas
significativos:

~ mecanismo de compuerta: la membrana ceiular puede tener poros
responsables del intercambio idnico entre el interior y el exterior.

& estructura de la membrana celular: la membrana puede estar constituida
de al menos dos capas de moléculas diferentes (como lipidos o
proteinas).

& conductancia superficial debido a la atmdsfera idnica: Existe una
atmésfera iénica airededor de las células la cual puede causar procesos
de relajamiento.

La dispersion o es muy dificil de medir en los tejidos muscuiares. Ocurre a
frecuencias muy bajas (tipicamente menores a 10 Hz) y el cambio en
impedancia es menora 1 0 2%.[1]

Dispersion p: La dispersion B se presenta para frecuencias por encima de
la regién de dispersion o (mayor a 1 KHz). Este comportamiento de
dispersidon se debe a la estructura celular del tejido, y su constante
dieléctrica mayor a frecuencias bajas se debe a la membrana de la célula.
Relativamente, esta dispersion es fdcil de determinar para el tejido
muscular. Tipicamente, su frecuencia central se encuentra dentro del rango
de 10 KHz a 50 KHz, y el cambio en la impedancia es del 40 al 60%.

Dispersion y: La dispersién vy aparece a frecuencias muy altas (mas de 100
MHz). A estas frecuencias, las propiedades eléctricas del tejido estan
determinadas por su cantidad de agua y de electroiitos, asi como de su
contenido de proteina. La conductancia del tejido se incrementa
rapidamente a mas de 1 GHz y su constante dieléctrica se decrementa a
mas de 3 GHz. Ambos efectos se deben al comportamiento del agua a altas
frecuencias. Una correcta medicién de la impedancia in vivo a estas
frecuencias es muy dificil de lograr.

La mayoria de las investigaciones en esta drea se han realizado para determinar
las propiedades eléctricas del tejido in situ. El comportamiento de las dispersiones « y
B en relacién con el tiempo, después de una ataque de isquemia, ha sido investigado
[25] vy se derivaron algunas conclusiones:

~ Después de los cambins iniciales debido a la isquemia, la

conductividad del tejido es dependiente del tiempo durante las
primeras veinticuatro horas después de la obtendén de la muestra de
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tejido. rosteriormeénts i@ conductividad empieza a incrementarse
Ra25T3 JUE SCuiTe Ul CCigPSe Casi ICmMpIEIC Ce .a estruliura CEilier c&
teiido.

e 2 resistencia 3 frecuencia altas mavores a aguellas de
dispersién 8) no es muy significativa para la isquemia v ta posterior
degradacién y muerte dei teiide. Esta independencia s
condicién de las membEranas celulares en la cual los flujos intr
y extracelular se igualan casi por completo debido a su compar
fuerza idnica.

o Los pequefios cambios dependientes del tiempo en la resistencia a
altas frecuencias indica una diferencia pequefia entre los valores de
resistencia interna y externa, los cuales no pueden ser mantenidos
durante el rompimiento de las céiuias.

o En el tejido la dispersién « termina mas rapido que la dispersion B.
Ademas, la dispersiéon o depende estrechamente de las condiciones
bajo las cuales se conserva la muestra.

La dispersién o es mas sensible que la dispersion B a varios procesos fisiolégicos, como
consecuencia de los diferentes mecanismos de relajamiento. Por elio, la dispersién B es
mas adecuada para determinar las propiedades eléctricas del tejido isquémico.

log ¢

| L 1 A L

10° 10° 10* 10° 10° 10" 10"

log Frecuencia (Hz)

Figura 2.3. Tipica constante dieléctrica del tejido muscular como funcién de
la frecuencia. Se identifican tres etapas principales de decaimiento,
denominadas respectivamente dispersioén «, 8, y y.Traducida y reproducida de

[1].
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Modeio eiectrico macrascopico del tejido

Se han establecido alguncs zlgeritmos basicos para analizar las propiedades
eléctricas del teiido a partir de las mediciones experimentales de sus propiedades. Las
mediciones de impedancia compleja de tejidos muestran un (nico comportamiento
cuando la reactancia en serie equivalente del tejido se grafica en el plano de
impedancia compleja como una funcién de la resistencia en serie equivalente (ver
figura 2.4). Esta grafica tiene la forma de un bucie, el cual es el arco menor de un
circulo cuyo centro se mantiene por debajo del eje real de la impedancia. Tiene un
cruce de frecuencia por cero en Ry y otro cruce de frecuencia en infinito R,. La
depresién en el centro del arco por debajo del eje real se expresa en términos de un
angulo an/2.

Varios experimentos han demostrado que la concordancia de los datos
experimentales con el diagrama circular es excelente y que la repreductibilidad de los
datos obtenidos para diversos tejidos también es muy buena [8,25].

o Z(o)

v

Figura 2.4. Un diagrama tipico de reactancia negativa del tejido (-X) graficado contra
la resistencia del tejido (R). La impedancia compleja del tejido bioldgico tiene la forma
de un bucle en el que las frecuencias crecen de derecha a izquierda. Ry es |a
resistencia a frecuencia cero y R., es /a resistencia a frecuencia infinita. La depresion
del centro del arco se expresa como un angulo ar/2.[1], y[8]

Cole y Cole propusieron una expresién empirica para modelar la impedancia [26,27]:

e=e, + (80 + &)}/ (1 + (Jor) ™)
Z=R+jX =R, +(Ro-R.)/ (1 + (JoTo)*

en dqnde 7o €S la constante de tiempo caracteristica. Estas expresiones tienen un gran
parecido con un circuito RC en paralelo. Sin embargo, el pardmetro que los diferencia
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es o. Para crcuros erecncss ~RC x=1. Jero para teznoos piocidgicos o tiene un vaior ae
5.7. ESTO causSa Gue & CBNTIo G&: &irluid Gé i figura 2.4 se muéva nacia acajo del g8
rez|, Sa =z~ Zesar-cilado ver-zs =izdissis care sxplicar édste cu...cc"hm.en*f‘ de 'a
impedanciz. sin ambarge, ningunz fscria ha sido acentada en forma undnime. L2
expiicacdén mavormente acsoizdz ssume que fa impedancia de la membrana cetutar
“ieme un angulc de fase constante. Asi, muchas membranas celulares pedrian
representarse por una combinacién de capacitancia y resistencia dependientes de la
frecuencia. Los datos experimentales muestran que el &ngulo de fase de esta
combinacién capacitancia - resistencia variable permanece mas o menos constante
sobre un amplio rango de frecuencia. De acuerdo con este teoria, las membranas vivas
tendrian que ser consideradas como dieiéctricos pasivos no conductivos.

Caracteristicas eléctricas del tejido isquémico

Las investigaciones de las propiedades eléctricas del tejido isquémico
presentadas en la literatura pueden dividirse en dos categorias: estudios de
propiedades del tejido con isquemia inducida y estudios de las propiedades del tejido
postmortem. Pocos pertenecen a la primera categoria. Estos se llevaron a cabo
principalmente sobre musculos cardiacos y tejidos cerebrales. En todos los trabajos,
las mediciones de impedancia se hicieron para determinar la resistencia intracelular y
extracelular en el tejido con perfusidon controlada o con oxigenacion sanguinea
controlada. Las mediciones se hicieron de 20 a 30 minutos después de que la isquemia
se indujo. [1]

Basado en el andlisis de la literatura, [1,28] organizé las consecuencias de un
corte en la perfusidn del tejido muscular en el siguiente orden:

o Si el corte de perfusion es debido a oclusiones en el tejido cardiaco, la resistividad
extracelular se incrementa casi de inmediato en un treinta por ciento, gracias a la
caida en el volumen intravascular [1,29].

e El cese de perfusién produce hipoxia, falta de glucosa y falta de descarga
extracelular, con una consecuente acumulacion de productos metabdlicos e iones,
es decir, produce un incremento en la osmolaridad extracelular. Después de
aproximadamente 5 minutos, la resistencia extracelular del tejido cardiaco se
incrementa gradualmente. Después de 20 minutos alcanza un nivel del 70% por
encima de los valores prevics a la oclusion [1,29].

o Durante la isquemia los procesos de oxidacién normales se interrumpen,
momentaneamente se estimula la glicdlisis y subsecuentemente se bloquea
mientras se decrementa el pH intracelular{1].

» Los procesos metabdlicos anaerdbicos intracelulares causan nuevos productos
osmoticos por conversién metabdlica de moléculas de menor osmolaridad, mas
grandes y de menor actividad (conversion de giicogeno en lactato e hidrdlisis de
componentes de fosfato de mayor energia). En 45 o 60 minutos, esto produce un
rapido incremento en ia osmoiaridad del tejido de aproximadamente 35 mOsm/kg,
y produce un hinchamiento de la célula [1,28]. Los procesos anaerdbicos inducen
un decremento constante y continuo del pH del tejido durante por lo menos 25
horas (como se determiné en estudios postmortem, [1].

» El agotamiento de fuentes de energia y la falla en los mecanismos de transporte
activo de la membrana producen el equilibrio de pequefias moléculas (Na* , K* y
Cl') en la membrana celular. Las células poseen altas concentraciones de proteina,
por lo que sufren de hinchamiento osmdtico coloidal adicional.

e FEl descenso del pH decrementa la resistividad del citoplasma, e induce
desacoplamiento celular, un incremento significativo en la resistividad de la
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memprana. El hinchamiento ceiujar v el desacopiamiento procducan un incremente
gradual  de la resistividad rirzcalular  ecuivalente, @ cual comienzz
aproximadamente 10 minutcs cespués del cese de perfusion [22].

S<rucics de isquemia en tejico carecrai feiino {por ociusion artanai en e cereoro
medio}, muestran gue ia resistencia extraceiujar se incrementc contnuamerte
durante los 20 minutcs gue Zurarcn i0S experimentos. Sin emtago, ‘a resistencia
intraceiuiar muestra un decremento constante mas lento.

La hinchazdn ceiular es causada por la transferencia de agua del tejido adyacente
no isquémico v a través de rutas venosas.

La secuencia descrita produce un 300% de incremento en {a resistividad del tejido
cardiaco canino 2.5 horas después de una oclusién arterial (a2 una frecuencia de 5
kHz).

Estudios muestran que a partir del ataque de isquemia (debido al fallecimiento) se
presenta un incremento transitorio en la resistividad del tejido, el cual dura de 2 a
8 horas. Después de este periodo, la resistividad disminuye.

Estudios sobre hipoxia en ventriculos vacunos utilizando soluciones sin glucosa
muestran que la resistencia longitudinal interna se incrementa en promedio un
171% después de 30 minutos, y un 300% después de 60 minutos [1].

ca!

2.5. Resumen

Basados en el material disponible en la literatura y el presentado en secciones

previas de este capitulo, podemos concluir lo siguiente:

Existen muchas situaciones de patologia clinica en las cuales el tejido se ve
amenazado por la isquemia

Cuando el tejido entra en un estado de isquemia sus células se hinchan y el
volumen de los fluidos intracelular y extracelular cambia. Por otro lado, el
cambio en la distribucién de concentracidn ionica es pequefio.

La impedancia del tejido cambia debido a estas variaciones.

En la actualidad no existe una técnica de medicién del dafio isquémico que
satisfaga {os requerimientos para un monitor de uso clinico Gtil.

Una correlacién cualitativa entre la isquemia y la impedancia medida en el
tejido ha sido observada por muchos investigadores.

Hasta ahora, aunque observada, tal correlacién cuantitativa entre la isquemia y
la impedancia medida en el tejido no ha podido ser establecida. 7
La aplicacién de los principios de Ila espectrometria de impedancia mejora Ia
adquisicidén y el analisis de las propiedades eléctricas de los tejidos.

El comportamiento de impedancia del tejido isquémico en la regién de
dispersion B, el cual nos interesa particularmente, puede aproximarse mediante
el modelo matematico explicado en la seccién 2.4.

El pH del tejido representa un buen estimador del nivel de isquemia en el
tejido.
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Capituio 3

3. Disefio dei Hardware del Espectrometro de impedancia

Para reziizar mediciones de impedancia compieja en un iejido se disefio v
construyo un instrumento especializado llamado espectrometro de impedancia, e! cual
puede medir la impedancia compleja del tejido a frecuencias arbitrarias desde 100 Hz
hasta 1 MHz. Este instrumento se compone de dos partes principales: la parte
correspondiente al instrumento en si y la parte correspondiente al control, la cual se
basa en una computadora (PC). La parte de instrumentacién mide la impedancia
compleja del tejido sobre el rango de frecuencia requerido. La PC controla las
operaciones de! instrumento, la recoleccién de datos y el aimacenamiento y andlisis de
éstos.

Los espectrémetros de impedancia se encuentran disponibles comercialmente y
varias compaiiias los producen. Estos pueden dividirse en dos grupos: a) instrumentos
electrénicos muy precisos y versatiles (e.g. HP4194A, $31,000)[1], demasiado
grandes, caros y pesados (37 kg) como para ser utilizados en un ambiente clinico, y
que no satisfacen las normas de seguridad, y b) instrumentos de impedancia
disefiados para uso clinico (para mediciones del porcentaje de grasa corporal) que sin
embargo no tienen la precisién, flexibilidad y calidad requerida para este proyecto. Por
eso, para nuestros objetivos no es posible utilizar un instrumento existente por lo que
se tuvo que desarrollar y construir uno adecuado a nuestras necesidades.

En este capitulo se describen los principios basicos de la operacién y disefio del
hardware del espectrometro de impedancia. Primero se discuten y comparan las
diferentes técnicas de medicién de impedancia, subrayando ciertas especificaciones
que deben cumplir. A continuacién se discuten los conceptos basicos de operacion del
instrumento y se explica su estructura. Finalmente se presenta en detaile el disefio del
hardware del prototipo del espectrometro de impedancia para el tejido y su
funcionamiento.

3.1. Descripcion de los términos y principios basicos

Existen dos técnicas basicas para medir ia impedancia en el tejido bioldgico: Ia
técnica de puente y el detector sensible a la fase. Tradicionalmente los métodos de
puente han sido los mds usados. Su ventaja es la precision y la alta resofucion de sus
mediciones. Sin embargo, las mediciones requieren de mucho tiempo, lo cual es un
problema durante el trabajo in vivo en donde los cambios en la impedancia del tejido
con el tiempo dependen de los procesos fisioldgicos del tejido. Desarrollos recientes en
los disefios de sistemas de puente han disminuido el tiempo requerido para las
mediciones, pero a cambio de una disminucién en la precisidn.

En la actualidad los métodos de detectores de fase estan ganando terreno.
Nuestro disefio se basa en la técnica del detector de fase por las siguientes razones:

» Es capaz de realizar mediciones precisas dentro de un rango de frecuencia
dado
Tiene la capacidad de hacer mediciones rapidas en forma automatica

¢ Posee simplicidad en su disefio y operacion

Ambos métodos mencionados pueden medir la impedancia del tejido empleando

sistemas de dos o cuatro electrodas, los cuales sirven de interfase entre el instrumento
y el tejido. En el sistema de dos electrodos una sefial de excitaciéon de onda sinusoidal ~
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(ya sea de corriente o voitaje) se apiica al teycc 3 través de ambos electrodos. Ei
sisterma mide 'a corriente que nasa 2 fravés Zdef tziice 2 'os alectrodes. Lz impedancia
se gefine ccme el voitaje 'nef"ico entre la cormarta. Zcia impedancia es 'a suma de la
in pef'cn\_c ucl u\..);uv en.c iCS &ieCITCCls 7 & To&lanca ce \8S interiacas eiecircdo-

Para evxt:' :ste arror se utifize af sistemz 2= zuztro slecrodes {ver fdgura 2.15
En este sistema ios eiectrodos exteriores inyectan una corriente de excitacion en ei
tejido. La corriente a su vez genera un voltaje, & cual es medido por los electrodos
interiores. La impedancia de entrada del sistema de medicidon de voltaje debe ser
varios drdenes de magnitud mayor que I3 impedancia del tejido medido y que aquella
de la interfase electrodo-tejido. Asi, toda la corriente inyectada pasa a través del
tejido, sclamente una proporcién despreciable rasa a través de los electrodos
interiores y éstos no cambian la distribucién de corriente. Ademas, el voltaje de la
interfase electrodo-tejido para los electrodos interiores es despreciable y el voltaje
medido es igual al voltaje en el tejido. La impedancia total (definida como el voltaje
medido entre la corriente inyectada) representa la impedancia del tejido unicamente.

] Sistema de medicion
: 1 de voltaje complejo
i _ Fuente de
B i corriente
Cuatro oy ‘
electrodos : ‘ :eeng?(::l
de anillo ’ I @ ®—
Distribucion .
de corriente ~
Superﬁcig ‘ Sistema de medicién
equipotencial de impedancia

Figura 3.1. Sistema de cuatro electrodos para la medicidn de ia impedancia compleja del tejido. La fuente
de corriente produce una excitacidn senoidal constante en el tejido a través de los dos electrodos exteriores.
Las mediciones complejas de voitaje se realizan mediante Jos dos electrodos interiores.

Los sistemas de medicién de impedancia pueden inyectar corriente al tejido
mediante una fuente de voltaje o de corriente. En nuestro sistema (figura 3.1.)
utilizaremos una fuente de corriente ya que una fuente de voltaje no es conveniente
para los tejidos bioldgicos por las siguientes razones:

* La corriente de excitaciéon depende de la impedancia del tejido y no es
facil de controlarla si se utiliza una fuente de voltaje

e La densidad de corriente de excitacién debe estar en un rango
especifico menor a 1 mA/cm? para mantener la impedancia del tejido
en un rango real

e Una densidad de corriente alta puede inducir potenciales de accién en

las células del tejido los cuales pueden causar contracciones e interferir
con la medicién de la impedancia

La corriente de excitacién inyectada se distribuye en el tejido siguiendo la ley de

Ohm y forma superficies equipotenciales (figura 3.2). Cada electrodo se encuentra a
un potencial dado, lo cual depende de la posicion de los electrodos, la distribucidn de
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corriente 3 raves del tejido v ias caracieristicas aiécricas y geomeétricas ae este. Los
dos eiectrodos MTeriores MGeEn &1 VONETE 3 TTaves Jdet [e1ido entre 1a8s dos superticles
equipotenc.aids corresponagientes. <3 [Mmpeaancia medida es igual al voitaje entre j0s
dag slactendss ‘ntzriares Aividide amtrs 'z corrienta inyectzda. L2 impedancia el tglido

H - e st o H - At [H ¢
dafinida Je astz “orma korrescends 3 un velumen tridimensionazl de tejido con iimites

definidos nor ias sunerficies ecuinctenciales fcorrespondientes ai drea sembrada en la

Fimerr N
figura 2.2).

Imterfase electrodo tejido
Superficie
equipotencial
Cuatro
electrodos
de anillos

Distribucion
de corriente

figura 3.2. Sistema de medicién de impedancia de! tejido con cuatro electrodos. La corriente de excitacion
pasa al tejido a través de las interfaces electrodo-tejido y se distribuye de forma_heterogénea. Al pasar a
través del tejido la corriente forma superficies equipotenciales. La impedancia del tejido definida como (Viws -
Vin-)/Tour €s la impedancia del volumen del tejido representada por el drea sombrada.

3.2. Diseiio del sistema de espectrometria de impedancia

En esta seccidn se describe el espectrometro de impedancia de acuerdo a sus
moédulos principales. La operacion del sistema se describird también de forma modular.
Una descripcion mas detalladada del sistema que describe los componentes dentro los
mddulos se discute mas adelante.

3.2.1. Descripcion de los modulos que componen el espectrémetro de
impedancia

Un diagrama a bloques del espectrémetro se presenta en la figura 3.3. Puede ser
dividido fisicamente en dos partes: el instrumento y el montaje del electrodo (figura
3.3.b). La parte del instrumento puede a su vez ser subdividida en varios moddulos
(figura 3.3.3): el mdédulo de [a fuente de corriente, el mddulo de los moduladores, el
modulo de adquisicidn de datos, el mdédulo de comunicacién y el moddulo de
alimentacion. .

El sistema de medicion contiene cuatro electrodos que sirven como interfase con
el tejido (figura 3.1). Los electrodos exteriores se utilizan para inyectar una corriente
de excitacion (la cual llamaremos corriente de salida) y los interiores

L
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Modulode [ Modulo de comunicacion -
fuente de v adquisicion de datos
corriente l [ T T
Fuente de poder
aislada Pe
a)

Sistema de electrodos

ISAL]DA

Fuente de poder
aislada PC

D)

Figura 3.3. a) Diagrama a bloques del espectrémetro de impedancia, mostrando la estructura de los
diversos mdédulos que lo componen. b) Diagrama a bloques mds detallado. Fl sistemna de electrodos hace de
interfase con el tejido, inyectando una corriente de excitacion y midiendo el voitaje correspondiente def
3 tejido. El amplificador A; procesa ef voltaje medido o digitaliza y lo envia a la PC.
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nara medir el voitaje en el teiido /gue a3 su vez denominaremes come veitz’s J=
antrada). ! sistema Je alectrodos tiene cue ser de tamafic adecusdc 3 'z aCiiczcidn.
ligero, facil de conectar al igjide, y cuede poseer slecirodos intercambiabies. =i
sistema de slectrodcs se conecia @ Moduio instrumentai por medio de un cabie coaxiat
piingado de iongitud dependiente de (a apiicacion.

Lz parte instrumentai dei aspeciromerro reziiza varias funciones. Frimero,
genera ia corriente de salida empieanado el moduio de la fuente de corriente. La
corriente tiene una forma de onda senocidal de frecuencia arbitraria con minima
distorsion armonica. Su frecuencia se controia por medio de ia PC.

La corriente de salida generada se vuelve a medir como referencia por medio
del médulo de medicién de corriente. Este mddulo cambia la ccrriente de saiida a
voltaje (que llamaremos voltsje de referencia) por medio de una resistencia. Ei voitaje
asi generado se amplifica mediante un amplificador de instrumentacion (A.), se mecdula
en el médulo de modulacién y se lee por medio del médulo de adquisicidén de datos
(ver figura 3.3). La corriente de salida pasa por este médulo sin modificacién alguna.

Mas adelante la corriente de salida pasa por medio del cable blindado al sistema
de electrodos y se inyecta en el tejido (figura 3.3.b). El voltaje de entrada asi
generado (entre los electrodos) se amplifica mediante un amplificador diferencial de
instrumentacién (A,) y posteriormente pasa al médulo de modulacidon y al de
adquisicion de datos.

El mddulo de modulacidn se encuentra antes del modulo de adquisicidn de
datos y contiene dos mezcladores o moduladores similares para procesar el voltaje de
entrada y el voltaje de corriente, modulando estas sefiales mediante una portadora
para trasladar las frecuencias de! espectro a una sola frecuencia, la cual es examinada
por el mddulo de adquisicidn.

El médulo de adquisicién de datos convierte las dos sefiales analdgicas
provenientes de los moduladores a sefales digitales que pueden entonces ser
almacenadas y procesadas por la computadora, la cual a su vez determina la
frecuencia de muestreo.

El médulo de alimentacién provee los voltajes de polarizacién requeridos para la
operacién del sistema (+/- 15V y 5 V).
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2.2.2. Modulacién y demecdulacién zplicada 2z 'a espectroscopia de
impedancia

3 3 un sarndo en frecuencia {de 100

] diferantss frecuencias, por 'u Que s un proceso

compiejo. Mediante ia moduiacion y posterior demoduiacidn de ias sefiaies se puede
reaiizar esta opjetivo facilmente. En esta seccion se describen las técnicas de

moculacién y demodulacién en amplitud aplicadas al sistema.
3.2.2.1. Amplitud modulada

Las sefiales de baja frecuencia o de informacion no pueden transmitirse mediante
antenas o cables de forma razonable pero pueden transmitirse utilizandolas para
cambiar o modular algunas de las caracteristicas de una onda portadora de mayor
frecuencia. Si la caracteristica de la onda portadora que se modifica en proporcién a la
sefial de informacidn es la amplitud, el proceso se denomina amplitud modulada (AM).
El modificar la frecuencia o el angulo de fase de la onda portadora resulta en
frecuencia modulada (FM) y fase modulada (PM) respectivamente[32].

Por supuesto, la sefial original de informaciéon debe recuperarse mediante un
proceso inverso denominado demodulacion o deteccion.

El multiplicador usado como modulador

La amplitud modulada es el resultado de un proceso de multiplicacién. Ec se
aplica a la entrada x de un multiplicador, Ia sefial de ganancia variable Em se aplica a
la entrada y del multiplicador, de modo que la salida Vo tiene la misma envolvente que
Em. Entonces, el multiplicador puede considerarse como un dispositivo de ganancia
controlada por voltaje, asi como un modulador de amplitud.

Descripcion matematica del modulador balanceado

Si se aplica una onda cosenoidal portadora Ec de alta frecuencia a una de las
entradas de un multiplicador y se aplica una sefial de informacién Em de baja
frecuencia (onda moduladora) a la segunda entrada del modulador podremos entonces
escribir (suponidendo para efectos de anadlisis que ambas sefiales son cosenoidales):
para prueba y andlisis, tanto Ec como Em serdn ondas senoidales que se describen
CoOMmo sigue:

Ec = Ecp cos oct sefial portadora

donde Ecp es el valor pico de la onda portadora y «c es la frecuencia portadora, y

Em = Emp cos omt sefial moduladora
donde Emp es el valor pico de la onda moduladora y oc es la frecuencia moduladora.

Aplicando la seflal portadora Ec a la entrada x de un multiplicador vy
denominandola como Ex, y la sefial moduladora Em a la entrada y del multiplicador y
dendminandola Ey, podemos expresar la sefial de salida Vo como un el producto de
ambas entradas:

Vo = EcEm = EcpEmp (cos oc) (cos om) =
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Lz =cuacion antericr ouede reescribirse  utilizande la siguiente  identidad

de forma que obtenemos:
Vo = Y2 (Ecp Emp) [cos{oc + om)t + cos (oc - om)t]

Como puede observarse, Vo es entonces una sefial compuesta de dos ondas
cosenoidales con frecuencias diferentes, correspondientes a la suma (oC + om) vy la
diferencia (oC - om) de las frecuencias de las sefiales originales, tal como se muestra
en la figura 3.4.

Vo

Em = Emp cos omt e—E—
X

Em =5 Vpicoa

1000 Hz s Vo= Ecp Emp/2 [ cos( oc + om )t + cos( @c - om )t
Ey Vo=
Fc= ECp cos oct 0=2.5(cos 27 10,000 t) {(cos 2 1000 t)
Ec=5Vpicoa i
10,000 Hz Ec

1.5ms

LRI B |
!

Figura 3.4. £/ multiplicador como modulador balanceado.
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3.2.2.2. Demodulacion

La demoduiacién o dateccion es al oroceso saguido para recuperar ! A o
a partir de una sefial modulada (en este caso en amplitud mediante [a sefial del tgjido)
Vo. Para eilo se apiica la sefial eaw & la entrada de un muitiglicador. La sefial de
entrada se multiplica por la demoduladora Em vy se obtiene una sefial ccmpuesta de
dos bandas, suma v resta de frecuencias, como se muestra en ia figura 3.6. Una vez
hecho esto se utiliza un filtro pasabanda para extraer la sefial de interés

Escribiendo,

ﬂ)
{
[
(9]
y (D
=t
N
AN
[
s |
w
tn
[
+ N
) 0l
i l}l

eam({t) = Eam COS oot

como la senfial modulada en amplitud {producida al modular en amplitud de acuerdo a
la sefial del tejido) con una frecuencia o, y mulitiplicando por la sefial moduladora

em(t) = Em cos omt

sefial moduladora con una frecuencia o, obtenemos una diferencia de frecuencias
or=me~0m, Y Una salida eo(t) con dos bandas laterales de suma y diferencia, de la
siguiente forma:

€0 = eam(t) em(t)
= Ec Em/2[cos(w. + om)}t + cOS{(wc - om)].

Hay que notar que el espectro se traslada a ambas, la frecuencia de suma (o +
om) Y a la frecuencia de diferencia (. - om). Pasando esta sefal por un filtro
pasabanda con frecuencia central ajustada a la diferencia (o - om) Se revela la
informacién proporcionada por la sefial del tejido.

Un ejemplo de demodulacidn sincrona con valores de frecuencia resumidos en la
figura 3.5. y cuyos espectros se muestran en la figura 3.6. se describe a continuacion.

eo (t)= Ec Em/2( cos 1900t + cos100t).

eam(t) = Ec cos 1000t /

|

en(t) = Em cos 900t

FPB ——
Ec Em /2 (cos 100t)

Figura 3.5. Esquema del proceso de demodulacion sincrona aplicada a nuestro sistema. Las entradas af
multiplicador son ea(t) a una frecuencia de 1KHz y Em a 900 Hz (existiendo entre ambas una diferencia de
100 Hz). La salida del muitiplicador eo(t) es una sefial con dos frecuendias laterales (suma 1900 Hz y
diferencia 100 Hz). Pasando esta sefial por un filtro pasa banda (FPB) de ganancia unitaria centrado en 100
Hz, se obtiene a3 la salida unicamente /a banda de diferencia. Esta sefial contiene una amplitud y fase
proporcionales a la sefial def tejido.

{t
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Sefial Senai

Entradas ' _
iv —+ demoduiaaora modulada
| S
i , f(Hz)
0o i I >
900 1000

(a) Espectro de las sefiales de entrada con frecuencias
o€ = 1KHz y om = 900 Hz.

Filtro pasabanda

4
05V_L
Banda diferencia Banda suma ———,
f(Hz)
L foy
0 1 { -
100 1000 1900

(b) Espectro de las sefiales de entrada al filtro con frecuencias
oC + om = 1900 Hz Yy oC- om = 100 Hz.

Salida
05V
le——— Banda diferencia
f(Hz)
} I 1 a
0 ' ! !
100 1000 1900

(c) Espectros de la sefial de salida del filtro,
a una frecuencia de 100 Hz.

Figura 3.6. Entradas y salidas del ejemplo de demodulacién sincrona descrito en la figura 3.5. a) Sefiales de
entrada al multiplicador, b) Sefiales de salida def muiltiplicador, entradas del filtro pasa banda y
¢) Sefal de salida del filtro.
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3.2.2. Descripcién general de !a cperacién de! espectrémetro de

impedancia
[3s meqgiciones compietas e impesande Consisien 2n meaiciones de voitaje Ce
entraca alternacdcs con medicicnes de corriente Ze saiida para varias frecuencias a o

largo de un rango de interés. Para cada meaicion se inicializa caga componente del
espectrémetro. Esto se hace gracias a la PC, la cual reaiiza las siguientes funciones:

Selecciona la frecuencia de medicién y calcula la frecuencia de referencia

Convierte ambas frecuencias a palabras binarias

Programa los dos generadores de funciones sinuosoidaies con estas frecuencias

Despliega las dos sefiales de salida (la sefial del tejido y la de la referencia) a la

mayor frecuencia de muestreo

Almacena en un archivo los datos de las dos sefiales para cada frecuencia.

Para todo el espectro de frecuencia los nombres de los archivos de datos se fijan

como cuatro caracteres definidos por el usuario mas cuatro caracteres que indican

el valor de la frecuencia de medicién

s Procesa las sefales utilizando el paquete comercial MATLAB:

% Calcula la magnitud y fase de la impedancia del tejido

< Calcula la parte real e imaginaria de la sefal del tejido

< Calcuia el espectro de frecuencia de la impedancia y su frecuencia de corte,
realizando cualquier ajuste o interpolacidn necesaria.

3.2.4. Descripcion de la captura de datos y su recuperacién por medio
de la modulacién y demodulacion sincronas.

Ambas sefiales de medicion de corriente, el voltaje de referencia v, y el voltaje del
tejido v, se generan a partir de la misma corriente i., descrita por

i. = I, cos et

en donde I. es el valor pico de la corriente y o. es su frecuencia. El voltaje de carga del
tejido se genera al pasar ic a través de la impedancia del tejido z., la cual puede ser
compleja, y que puede representarse como

Ze=Zo + jZCim
donde Z, y Z,m Son las componentes real e imaginaria respectivamente. Por otro lado,
también podemos describir la impedancia en términos de su amplitud Z. y fase 6 como
sigue:
Zc=2. £ 8
donde
Zc2 = Zc'z + Zcim2
0 = arctan (Z am/ Za)

y el voltaje de salida del tejido esta dado por

ve= V.cos(at+8) s



Donde

s =
he e

<
2}
i

~a

once zai vaicr picc de @ sehal Ce [EiC0 y ¢ & i@ ‘ase generada por la
iancia de: tejido, i@ cuai es i@ misma que ia generaaa entra ia cormente y el
voltaje generado en la impedancia combpleja del tejido.

La sefial de medicién de corriente de referencia se genera haciendo pasar la
corriente i. a traveés de la impedancia ge referencia z., la cual es puramente resistiva
Z, =4,

y el voitaje asi generado se describe como
ve =V, COS (oct)
donde
Ve =2Z I,

es el valor pico de la sefal de referencia. Este voltaje se encuentra en fase con la
corriente dado que se genera mediante una impedancia real.

Las sefiales de voltajes descritas se modulan en amplitud con una ganancia
proporcional a la impedancia del tejido y la referencia respectivamente (ver seccion
2.5). La ganancia correspondiente ai tejido puede variar con el tiempo debido a los
cambios en la impedancia con el tiempo y los diferentes estados biolégicos y dafios a
fos que ha sido expuesto. Es precisamente la deteccion de éstos el objetivo principal de
este proyecto y del instrumento propuesto. Por otro lado, 1a sefial de referencia es
constante en todas los mediciones y no tiene fase, por {o que la fase generada por el
componente complejo de la impedancia del tejido refleja los cambios en ésta. Estos
cambios seran transmitidos al espectrometro de impedancia por medio de voltajes
modulados en amplitud con una ganancia proporcional a ellos.

En la etapa siguiente es necesario detectar dichos cambios en los voltajes para
poder cuantificarlos y analizarios, y para ello primero se demodulan de forma sincrona.
Este proceso consiste en un detector que muitiplica las sefiales moduladas en amplitud
por otra sefal eq4ny, de frecuencia om, UNAa frecuencia demoduladora. Esta corresponde a
una frecuencia que mantiene siempre una diferencia fija con la portadora original oc.
Este proceso es diferente que el proceso de demodulacion clasico, y se basa en un
nuevo método descrito por Steven Kun y sus colegas [7][9]. Este método se basa en el
principio de mantener la diferencia entre la frecuencia de la sefal de voltaje del tejido
o Y la frecuencia de sefial demoduladora o, constante sobre todo el rango del
espectro de frecuencias. Esto se realiza gracias a la generacién digital de sefiales
precisas mediante el Analog Devices AD7008. En esta aplicacién se utilizan dos de
estos demoduladores sincronos idénticos en estructura, ganancia y frecuencia
demoduladora. En (a figura 3.11 se muestra su estructura.

Matematicamente podemos describir el proceso de la siguiente forma. Las dos
entradas del primer multiplicador son v. y e, dados por

ve = V. €os (ot + 6)

Ei voltaje de salida vamm s el producto de estos dos voltajes,
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Aaui, 9 corresponde a la fase entre los dos canales de demodulacion y se refleia
an las dos bandas laterales, la de suma [{(oc + omit + 8] y diferencia [{oc - omjt + 51
Las dos entradas del segundo multipiicador son v, y e, dados por

ve = V, oS {ot)
en = Em COS omt

Ei voltaje de salida vam cOmo en el caso anterior también ei producto de estos
dos voltajes

Varm = Vr€m = V,En COSoct COS omt
varm = Vaem{2[cos {oc + om)t + €0S (o¢ - om)t]}
donde VAcm = VrEm.

y contiene dos bandas laterales, de suma (o + om) y diferencia (oc - om).
Denominando como o = o. - ®m & la diferencia de frecuencia entre las salidas de los
demoduladores, se construyen dos filtros pasabanda con una frecuencia central de la
banda paso de wy Y un buen factor de calidad Q, como en la figura 3.14. Pasando
cada una de las sefiales por un filtro obtendremos uUnicamente la componente
diferencial, expresada como

€ amc = Eacm €OS {((0c - ®@m)t + 8) = Eacm €OS (0t + 6 )
€ am = Earm €0S {0¢ - om)}t = Eam €05 (g t)

donde eamc €s la sefial de informacién de impedancia del tejido obtenida a las salida del
primer filtro y eamr €S la sefial de referencia. Como se muestra en [as ecuaciones, la
fase entre las dos sefiales de salida de los filtros es la misma fase que se generd en la
impedancia del tejido tomando en cuenta que la carga de referencia es (nicamente
resistiva.

Para nuestra aplicacidon se escogié una frecuencia de diferencia o de 100 Hz.
Siempre que se varia el valor de la frecuencia de la corriente inyectada o. en el
sistema de la sonda de cuatro electrodos debe cambiarse la frecuencia demoduladora
para mantener la diferencia o = o - om constante (100 Hz) y fija en todo el rango de
frecuencias del espectro usando los generadores de funciones AD7008 que generan
sefiales con frecuencias determinadas digitalmente.

Estas dos sefiales se convierten en senales digitales mediante una tarjeta de
adquisicibn DAS08 y se introducen a la computadora para su procesamiento,
extraccion de informacidn atil y almacenamiento.
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2.2.5. Descripcidén del muestrec de datos

L3

Ambas, la sefial senoidal de corriente de salida v (sefal de referencia), v !
sefiat del teifido v. son generadas por la misma corriente v baio las mismsa
condicicnes. Esto permite aplicar una técnica conocida como muestreo sincronizado en
al proceso de adquisicién de datos. Esta técnica se basa en ei principio de sicronia
entre la frecuencia de muestreo vy a3 frecuencia de |z sefial de enda sencidal adquirida.

Un ejemplo de como el muestreo sincronizado puede utilizarse para medir la
amplitud y fase de la sefial senoidal debida a la impedancia compleja del tejido. Para
evaluar los pardmetros, el sistema necesita adquirir las muestras de !as dos sefiales
en el tiempo t, muestra de cada sefial en forma frecuente, asegurando mantener sus
relaciones con el tiempo.

La definicién de una secuencia periddica con periodo T, , es aquella para la
que[33, 34]:

n W

s(t)=s(t+T,) paratodat

si el periodo de muestreo es T, entonces:

s[n]=s(nT) = s(nT + T,) para toda n
nT +To=mT m entero
y cuando

Asi,
s[n] =s(nT + NT) = s{n + N]
es una secuencia periddica de periodo N, con N entero. Por ejemplo, si
s(t) = cos (o t)
y muestremos con periodo T, obtenemos:

S[ nT] = cos (wEnT)
S[ n] = cos (en), con, o = T,

si S[n] debe ser periddica entonces:

S[n] = S{n + N]
para toda n y con N entera

S[n + N] = cos (on + oN)
S[n + N] = cos (on) cos(wN) - sin (on) sin(eN)

y debido a la periqdicidad
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En este nroyecto se pueden describir las secuencias de las sefiales cocmo

& 1me = Eacm €OS ((0c - ®m)t + 8) = Eacm €0S (0 t + 6 ).
€ arm = Earm COS (o - COm)t = Eam COS (@IF t)

donde o = (0c - ®m), Y 6 es la fase entre estas dos sefiales (ve capituio 3.2.3),
€ acml N1 = Eacm €0S (0enT +6[n]); ¥
e arm[ N] = Eam €0S (0nT) con, o = arFl,

€ aaml N + N1 = Eacm €OS (en + oN +6[n])
e aml M + NJ = Eam €0s {on + oN);

y como oN = 2xn, entonces

e aeml N] = Eacm €0s (on +8[n])
e aml N] = Eam cos (on)

8[n] puede ser descrita como 6[n] = KT, donde K es el numero minimo de muestras
entre dos maximos, minimos, o cruces por cero consecutivos en el tiempo entre dos
sefiales como se muestra en la figura 3.5. Para calcular la fase correspondiente
podemos escribir:

To = NT
oN = 2=#
8[n] =kT

0 = (K/N) * 2n radianes
8 = (K/N) * 360 grados

y se concluye que como N debe ser entera, eam[n] serd periédica con periodo 27 / o
siempre y cuando este cociente sea entero.
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Figura 3.7. Las dos sefiales mostradas tienen el mismo periodo y una diferencia de fase K. La diferencia de
fase se puede calcular como 8 = (K/N) * 360 grados.

Cuando la ganancia de ambos canales es la misma la amplitud de salida de las
dos sefiales es proporcional a su carga, como ya hemos mencionado, y como la carga
de referencia se conoce (Zr = 47 Q en esta aplicacion), proporcionado la amplitud de
salida de las dos sefales se puede calcular la magnitud de la impedancia de carga Zc:

ZC = Eacm * Zr / Eam
Al muestrear ambas sefiales (eam ¥ eam) @ la misma frecuencia, las sefales

digitales de cada parte tendran un valor proporcional en amplitud y la misma fase en
comparacion con las sefiales originales analdgicas.
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3.3. Caracteristicas de disefio del hardware del especirémetro de
impedancia

En esta seccion se aescribe en detaile ia operacion de caga modulo qei instrumento
que se propone. Primero se presenta el disefio de hardware para el generadq_r@e
corriente ce saiida (el cuai produce la corriente que se inyecta al tejido).
Posteriormente se presenta el sistema de electrodos y su disefio. Por ultimo se discute
el sistema cor~ieto para el procesamiento y adquisicién de datos, asi como un
protuceic an « - 2 para el control del sistema.

3.3.1. Descripcion de los mddulos = fuente y medicion de corriente

El méduio de fuente de corriente produce una corriente alterna de salida con una
amplitud constante a una frecuencia arbitraria. El diagrama del circuito simplificado
para generar la corriente de salida en el espectrémetro de impedaiicia, el médulo de
fuente de corriente, se muestra en la figura 3.8. Este moédulo se compone de un
generador de ondas senocidales y una fuente de corriente constante como puede
también apreciarse en la figura.

Modulo de medicion de corriente

Hacia el m()du19
de mezcladores

Cabiles
blindados

Méddulo de fuente de corriente =

Figura 3.8. Dlagrama simplificado del circuito del mddulo para generar /a corriente de salida. El generador
de onda senoidal produce un voltaje alterno, el cual se amplifica mediante un amplificador operacional con
una ganancia controlada por un potenciémetro. La fuente de corriente convierte el voltaje senoidal a
corriente de salida (es una fuente de corriente controfada por voltaje). Para encontrar la amplitud y fase de
esta corriente de salida se emplea el mddulo de medicion de corriente, el cual genera un voltaje proporcional
a la corriente. Finalmente /a corriente se transfiere a /0s electrodos a través de un par de cables blindados.

La corriente pasa a través del mddulo de medicién de corriente para asi
determinar su amplitud y fase. La corriente pasa entonces a través del cable blindado
hasta los electrodos, en donde es inyectada al tejido.

El generador de onda senoidal del sistema produce una sefial a una frecuencia
arbitraria determinada por la PC y se basa en un circuito integrado de Analog Devices,
el modulador digital AD7008. Este componente genera una sefial de onda senoidal a
una frecuencia maxima de 2.11 MHz con una relacién sefial a ruido de 50 dB y una
distorsién arménica total de -55 dB a 1 MHz.
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anal de diez bits para conversidn de datos digitales a andicgices (DAC). El acumulader
= fase genera la direccidon local para las muestras en la RCM v B AD7008 lee dos
yuestras de la ROM al mismo tiempo (muestras en fase v en cuadratura). Estas
iuestras son multiplicadas digitalmente {moduladas) por lcs vaicres almacenadcs en
| registro IQMOD vy se suman. Finaimente, el DAC convierte ias muestras en una
2fial analdgica.

El AD7008 tiene ademads dos registros de frecuencia (FREQ) programabies. Los
atos que determinan la frecuencia de salida del AD7008 estdn almacenados en uno o
mbos registros FREQ. Solamente un registro FREQ puede usarse a la vez (solo un
agistro determina la frecuencia de salida en un momento dado) y éste se selecciona
or medio de la sefial FSELECT. Asi, alternando entre ambos registros, el AD7008
ermite facilmente la modulacion binaria en frecuencia de la sefial de salida.
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Figura 3.9. £/ AD7008 de Analog Devices, un modulador directo de sintesis digital (DDS), representado por
un diagrama de bloques funcionales (sin mostrar las entradas de datos en paralelo). £ste componente es un
oscilador controlado numéricamente empleando un acumulador de fase, tablas ROM de seno y coseno, y un
convertidor D/A. Puede ser usado para sintesis de frecuencia, modulacién en amplitud, frecuencia y fase (en
fase y cuadratura), y demodulacién digital. Es programable mediante un microprocesador a través de una
interfase serie o paralelo.

El acumulador de fase genera la frecuencia de la sefial de salida usando los datos
le entrada provenientes del registro FREQ seleccionado. El valor del registro FREQ vy el
valor del acumulador de fase se suman vy el resultado se almacena de nuevo en el
acumulador de fase, todo en sincronia con el reloj principal. El dato digital en el
acumulador representa un numero entre 0 y 232 -1. Este valor estd asociado con el
ingulo de la funcién senoidal que se lee de la tabla ROM y ademds con la fase de la
sefial de salida. Los doce bits mas significativos del acumulador de fase representan la
direccion local para la lectura de muestras de la tabla ROM (un O representa la
direcciéon 0 de la ROM gque contiene una muestra de una onda senoidal con dngulo de
fase de cero (2x) radianes, un 1 representa la direccién 1 de la ROM que contiene una






TUESITIE Con Anguwro de fase o Zw I raeanes, 27T corresponde a una sefai con
dnguic & ‘ase ce x racianes, &ic.,. Ii numerc aimacenace an &l acumuiacor se
incremerta constantemente an formaz sincrona con el relej orincizel, con &l
consiguiente incremento censtante en al dngulo de fase de las muestras de !a sencide
leica v ce ia sefial de onda senoidat de saxda. Cuando e numero en el acumuiador
repasa su maximo vafor (2°¢ -1), continda contando desde cerc. De forma znélecga, el
ingulc rasa de 2z a 0 racdianes vy, &l ser equivalentes lcs des angulos, no hay
interrupcién en la sefial de salida.

La frecuencia de la sefial de salida estd determinada por un registro FREQ vy

puede calcularse usando la ecuacién siguiente:
fOUT = fcode/ 232 *fCLOCK

donde fuqe €S Un nUMero entre 0 y 2%2-1 almacenado en el registro FREQ denominado
cédigo de frecuencia y f ciock €S la frecuencia del reloj principal.

Otra caracteristica del AD7008 es que se puede desfasar adicionalmente la sefal
de salida a través del registro PHASE.

Para nuestros objetivos, el AD7008 debe ser capaz de generar una onda senoidal
pura a una frecuencia arbitraria. En 1a figura 3.8 se presenta el diagrama simplificado a
bloques del AD7008, junto con sus conexiones entrada/salida. La computadora
determina la frecuencia de salida escribiendo un cddigo de frecuencia dado al registro
FREQO y mandando una sefial de sincronia al AD7008 y al médulo de adquisicién de
datos. Para simpilificar el procedimiento, estas dos funciones se realizan en dos pasos,
utilizando el hardware digital especializado que forma parte del médulo de
comunicacién. En la primera etapa se escribe el codigo de frecuencia en el registro
serial de 32 bits del AD7008 (el cual se discute mds adelante). En la segunda etapa, el
sistema realiza lo siguiente:

& Selecciona el registro FREQ1 (cuyo valor es cero) al activar FSELECT.
& Prepara el acumulador de fase (salida cero) mediante una sefial de RESET.

o Copia el valor del registro serial de 32 bits al registro al escribir el nibble 1100 en
TC[3:0] y manda una sefial de LOAD.

& Empieza a generar la sefial de onda senoidal de salida con fase de 0 radianes desde
et momento en que el registro FREQQ se selecciona al desactivar FSELECT.

Todas las sefales de entrada se encuentran sincronizadas con el reloj principal.
Ejemplo de programacion de la frecuencia de la corriente de salida

Si la frecuencia de la corriente de salida deseada es fwsa = 1 KHz, vy el reloj
principal del sistema se encuentra a frewj_principst =10 MHz, entonces el cédigo de
frecuencia puede ser caiculado asi:

frode = INE(2% * foena/ Fretoj_prinapar + 0.5) = int(2%% * 1 KHZ/10 MHz + 0.5) = 429497

Debido al redondeo en el cddigo de frecuencia (int), el valor de saiida no es
exactamente 1 KHz. La salida de frecuencia real se calcula asi:

frerial = Freiog_principal * foode / 272 = 10 MHz * 429497 / 232 = 1000.0006 Hz.



i
i

i — |

t
32 1\’ 32 ! cig —
32 T_} 12 Sin/cos | DAC_ PI SALIDA

Reg de fase
FREQO

h

v

| Registro serial 32-bit | | Logica de transfer ]
1 B T r 17 1

SDAT SCLK TCO TC1TC2 TC3 LOAD

Figura 3.10. Diagrama de bloques funcionales del AD7008 como un generador de sefial senoidal de
frecuencia programable. Los datos que determinan la frecuencia de /a sefial se mandan a través de ia
interfase serial al registro FREQQ. £f acumulador de fase genera direcciones que se usan para leer jas tablas
seno y coseno almacenadas en ROM. Las muestras se mandan al convertidor D/A, el cual genera a partir de
ellas una sefial analégica.

RELOJ_ PRINCIPAL 7 AD7008
CLOCK
ESCRIBIR_DATA o SDATA
SCLK AD7008 SCLK
LOAD_AD7008 LOAD ONDA_SINUOIDE

—p

RESET_AD7008 o RESET

FSELECT o peprecT
TCO TCl TC2 TC3

ov 0V v +5v

Figura 3.11. £/ AD7008. Diagrama de conecciones externas.
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Zntradas Jdei moédulo

Las sefiales de entrada vienen ae la PC a traves del moduic de comunicacion. La
computadora puade darle ei codigo de irecuendia al generaaor de onaa de ia siguiente
forma: primeroc manaa ia direccion 1 al moauio de comunicacion y despues manda ios
32 bits del cddigo de frecuencia.

La fuente de corriente genera una corriente de salida proporcional al veltaje de
entrada (o lo que es lo mismo, al voltaje de salida del generador de onda senoidal).
Puede generar corriente aiterna con una frecuencia maxima de 1 MHz. El diagrama
simplificado de la fuente se muestra en la figura 3.9 y se basa en un amplificador
operacional TLO84 de Analog Devices. Este operacional tiene una impedancia de
entrada alta. En operacién de lazo abierto, la corriente que pasa a través de la entrada
inversora es -(V.w - Van/ Riv). Esta corriente es la misma en el lazo de salida (debido
a las propiedades de los amplificadores operacionales). Esta propiedad permite usar el
amplificador operacional como un fuente de corriente con una salida proporcional al
voltaje de entrada, constante a una frecuencia arbitraria, para un rango de impedancia
de carga determinado por el voltaje generado en la carga (alrededor de +/- 10V) y el
voltaje de alimentacién del ampilificador (+/- 15 V). La corriente de salida maxima es
aproximadamente de 15 mA.

El problema que presenta el TLO84 es la presencia de componentes de DC en la
corriente de salida y la pobre respuesta en frecuencia en comparacién con el rango de
frecuencias en que se desea una operacién lineal.

pC | AD7008
|
_ | DATA ~— vec = V. COS Oct.
15V ‘ ONDA_SENO Ry
L ISCLK
20MH 1 C R,
——LOAD ! ‘
Vee | 0V o _FSELECT
SALIDA[® CLOCK e = TLosta
. RESET
Ver SV
7[K1115 'TC1 TC2
— TCO TC3 =
OV OV +5 45

Figura 3.12. Esquema de /a fuente de corriente. Se muestra aqui el control de corriente, de frecuencia y de
amplitud. £l AD7008 controla la frecuencia, y el amplificador operacional TLO84a controfa la amplitud
mediante Ry/R1. £l TLO84b lleva Ja sefial al tejido a través de cables blindados.

El TLO84 se escogié debido a su estabilidad en el rango de frecuencias de
operacién del instrumento, su corriente constante y reproducible, y su amplio ancho de
banda (el cual nos permite trabajar a altas frecuencias con minima perdida de
amplitud). Estos resuitados nos permiten caracterizar el espectro y su funcionamiento
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diserig dei sistema los cambics en el vaior de ia corriente a diferentas frecuencias no
afectan el cdlcule de los componentas de la impedancia (parte real e imaginaria).

La ampiitud ae ia corriente de salida esta determinada por &l voiaje Vm, & Cual
ec el voltaje de saiida del operacional ampiificador controiago por un potencicmetro, v

la impedancia de aentrada Ru.

1
m

Tsaida = V v/ Rin

En nuestro circuito, Viy es alrededor de 4.7 V, Ry es de 470 Q, y la corriente de
salida es 10 mA. El sistema desarrollado puede manejar cargas hasta 940 Q, con una
corriente de alrededor de 10 mA. Se pueden manejar cargas mas grandes reduciendo
la corriente maxima de salida de la fuente de corriente, debido a las propiedades de
respuesta en frecuencia del sistema y la fuente de corriente, y el voltaje madximo que
puede presentarse a la salida del amplificador operacional usado en este sistema.

.« =z

El mdédulo de medicién de corriente determina la corriente inyectada al
tejido (ver figura 3.8). Esta corriente pasa a través de una resistencia R = 47 Q y
produce un voltaje que se amplifica mediante un amplificador de instrumentacién. El
voltaje obtenido se mide mediante el moduio de modulacidén y adquisicion de datos (el
cual se describe mas adelante).

Los cables blindados se utilizan para conectar al moddulo de fuente de
corriente con el sistema de electrodos, protegiendo la sefial de corriente de salida del
cualquier ruido que pudiera ser inducido en el cable. Debido a que el voltaje entre el
blindaje y el cable es aproximadamente cero (el bindaje se alimenta con el mismo
voitaje que el cable), la capacitancia parasita es aproximadamente cero.
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3.3.2. Descripcicn dei moduic de mezciadores

l2e mezciadcres se componen de un moduiador vy un filtro pasa banda. Cada
mer—zdor modulfe wmo de los vottzjes generados al pasar fa misma corriente que
atraviesa en serie la impedancia del tejido (v.) y la impedancia de referencia (vi). La
moauiacion se reaiiza mediante un tercer voitaje a una frecuencia (moduladora) tai
que la diferencia de ésta con las frecuencias de lcs dcs voltajes anteriores es constante
sobre todo el espectro. Los voitajes de carga y de referencia tienen la misma
frecuencia, la de la corriente que atraviesa las impedancias, y pueden tener diferentes
fases devnendiendo del tipo de impedancia: compleja {con fase) y resistiva (sin fase),
en comparacién con la sefial del corriente. Al modular se producen dos bandas a dos
frecuencias diferentes, correspondientes a la suma y la diferencia de la frecuencia
moduladora y las sefiales. Estas pasan por un filtro pasabanda muy estrecho cuya
frecuencia central corresponde a la frecuencia de diferencia. Las sefiales producidas
poseen la misma frecuencia y sus amplitudes son proporcionales a la impedancia de
carga y de referencia respectivamente, mientras que la diferencia de fase es
proporcional a aquella de la carga (figura 3.13).

||
Ve . 2R
" Exl Vaie
R C €acm
Salidal———Q/W\—-—{
Eyl
— CI XR_2228 Rr % |
—
Vr
2R
WJ "
Vam €Arm
R C
Salida2 eMA— L p
€n = Em COS Ont. L —
Ey2
© CIXR 2228 Rr %

Figura 3.13. Los mezcladores y sus componentes (moduladores y filtros pasabanda). Ambos son idénticos.

Los multiplicadores

Se cuenta con dos multiplicadores y cada uno recibe dos sefiales. La primer sefial
es un voltaje a una frecuencia moduladora. La segunda sefial es diferente para cada
modulador. Uno recibe una sefial de voltaje proporcional a la impedancia de carga, la
cual puede ser real o compleja, y el otro recibe una sefial proporcional a la impedancia
de referencia, puramente resistiva y constante.

Por otro lado, el disefio fisico de ambos moduladores es idéntico. Se basa en un
multiplicador de cuatro cuadramtes. Detector de alta ganancia XR-2228 de Exar
mostrado en la figura 3.14. Sus entradas y salidas son diferenciales y cada entrada
tiene una respuesta dinamica de 3 MHz y un ancho de banda de transconductancia de
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Figura 3.14. Diagrama detallado de! circuito de modulacidn empleando el muitipticador XR_2228 de Exar,
mostrando todas sus conexiones.

Las aplicaciones de este circuito incluyen: deteccién de fase, deteccidn sincrona
de amplitud modulada, modulacién de AM, conversién de forma de onda triangular a
senoidal, desplazamiento de frecuencia, y disefios con PLL.

Las entradas del circuito, terminales 2, 3, 4 y 5, proporcionan entradas diferenciales
para las entradas X y Y del multiplicador, respectivamente. La salida corresponde al
producto lineal de las dos sefiales, Vx y Vly, aplicadas a los pares de entrada 2-3 y 4-5,
con un bias de corriente tipico de 3 pA para cada una. Para aplicaciones que requieren
entradas no diferenciales, los pines 3 y 4 pueden interconectarse con un punto de
polarizacion comun.

Las salidas, las terminales 1 y 16, son también diferenciales y presentan un
voltaje Vo proporcional al producto de Vx y Vy aplicado alas entradas.
Matematicamente se puede escribir:

3

Vo = (25 /] Rx*Ry)*(VxVy)
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multiclicacién y zmplificacidn se interccnectan como se muestra en la figura 3.14 para
sroveer salidas anaidgicas con un amotio rango dindmico. & dreutto de ta figura 3.15
proporciona una oscilacidén de 10 V para sefiales de entrada de 10 V méximo, con un
factor de escala K=0.1. Ei procedimiento de ajuste para el dircuito se realiza como
sigue:

0.

1. Se aplican 0 V a2 ambas entradas y se ajusta el offset de salida a 0 V usando
control de offset de salida.

2. Se aplican 20 Vpp a 50 Hz a la entrada X y 0 V a la entrada Y. Se usa el
potencidmetro de ajuste de offset Y para el minimo valor pico a pico de salida.

3. Se aplican 20 Vpp a 50 Hz a la entrada Y vy 0 V a la entrada X. Se usa el
potenciémetro de ajuste de offset X para el minimo valor pico a pico de salida.

4. Se repite el primer paso.

5. Se aplican 10 V a ambas entradas y se ajusta el factor de escala para obtener V, =
10 V. Este paso puede repetirse a diferentes amplitudes de voltaje de entrada para
una mayor precision sobre el rango entero de voltajes de entrada o sobre cualquier
porcidn especifica del rango.

Los filtros pasabanda se encuentran colocados a la salida de los moduladores,
tienen la misma frecuencia central (igual a la frecuencia de diferencia entre las dos
frecuencias de entrada a los moduladores) y su factor de calidad es elevado (entre
mas angosto es el filtro, mejor elimina el ruido y solamente permite el paso a las
sefiales utiles).

La construccién de estos filtros de banda angosta es semejante y se muestra en
la figura 3.15. Se emplea un solo amplificador operacional con una resistencia de
retroalimentacion 2R de modo que ésta sea el doble de la resistencia de entrada R,
para que la ganancia maxima dei filtro sea 1 en Ia frecuencia central f,. Ajustando R, es
posible cambiar o realizar un ajuste fino de la frecuencia sin modificar el ancho de
banda o la ganancia del filtro.[32]

El funcionamiento del filtro de banda angosta con ganancia unitaria de la figura
anterior esta determinado por unas cuantas ecuaciones simples. El ancho de banda B
en hertz esta dado por la resistencia R y los dos capacitores (iguales) C de la siguiente
forma:

B = 0.1591 /RC
donde
B=f/Q
y Q es el factor de calidad del filtro. La ganancia tiene un maximo unitario en la
frecuencia f;, siempre y cuando la resistencia de retroalimentacién tenga un valor del
doble de la impedancia de entrada.

La frecuencia central f, queda determinada por la resistencia R, de acuerdo
con :

R =R/ (2Q%-1)
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Utilizando este modelo en la practica para nuestro objetivo se determinaron los
valores siguientes fr = 100 Mz, R =330 kQay C = 0.1 uF,

R
Entrada  _AA- | | | saica
Rr % )

Figura 3.15. Diagrama de los filtros pasabanda usados.
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10°

Frecuencia HZ

Figura 3.16. Respuesta en frecuencia de Jos filtros pasabanda usados, con una frecuencia central de
100 Hz y un ancho de banda muy angosto.
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3.3.2. Cescripcidn dei moduio de adquisicion de datos

Esta mddulo se encuentra a la salida de los filtres pasa banda para preparar 0s
datos en un rango diNamico adecuado para Su adquisicion y posterior envio v
aimacenamiento en la computadora. Consiste en un amplificador operacionai para cada
cznal y una tzrieta de adguisicién. Para elevar los niveles de voltaje de salida
correspondientes a la carga y la referencia hasta el nivel dindmico méaximo se
programa la tarjeta de adquisicién a +/- 5V.

Los amplificadores empleados se muestran en la figura 3.17 y son también TL084
debido a sus propiedades, aungue en esta seccion del sistema se puede usar cualquier
amplificador de respuesta en baja frecuencia gracias a los mezcladores que han
cambiado las sefiales de entradas a una sola frecuencia baja de 100 Hz en esta
aplicacion.

Vac C

_M_{‘ _

Arcj&/\; CIl >-‘

s
Rr filtro pasa banda

Figura 3.17. £/ mddujo de amplificadores operacionales de salida como acopiamiento entre ef instrumento y
la tarjeta de adquisicién de la PC. La salidas se controlan mediante un potencidmetro R;. en cada
amplificador.

El sistema de comunicaciéon permite que la PC controle la operacion del
espectrdmetro a través de la tarjeta de adquisicidn y realiza las siguientes funciones:

» Fija la frecuencia de la sefal de corriente de salida programando al generador de
funciones.

» Fija la frecuencia de la sefial moduladora programando al generador de funciones.

o Lee la sefal producida por la carga del tejido.

% Lee la sefal de referencia con impedancia puramente resistiva y constante.

Las primeras dos funciones requieren conecciones de la computadora hacia el
espectrémetro, y las otras dos, conecciones en sentido opuesto. Para ello el sistema se
divide en dos partes: subsistema de escritura y subsistema de lectura,
respectivamente. s
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Para !a conversién de los datos analogices (en este caso la sefial de! tejido y la
referencia capitulo 3.2.5) a sefales digitales para su posterior almacenamiento y
procesamiento en la computadora se utiliza una tarjeta de adquisicion modelo DAS08
de ComputerBoards Inc., instalada en una computadora PC Pentium a 133 MHz.
Especificamente los objetivos que con esto se pretende cumplir con los siguientes:

e Convertir los datos analdgicos a datos digitales a una frecuencia de muestreo
determinada por un programa en Borland C, empleando las funciones de la libreria
incluida con la tarjeta, utilizando dos canales de entradas analdgica (ch. 0 - 1)

e Utilizar la misma tarjeta para programar los generadores de funciones AD7008,
usando sus cuatro salidas digitales

La DASO08 se instalé en un slot ISA standard de 16 bits y se declaré como la
tarjeta nimero 0 en el software de instalacidon. Esta tarjeta posee dos puertos: digital
y auxiliar. El puert auxiliar tiene cuatro salidas digitales (pines 7 a 10) y ocho entradas
analégicas (pines 30 a 37). La frecuencia de muestreo de estas entradas es de 10 kHz,
repartida entre el nimero de sefiales a adquirir. En nuestro caso se usan dos canales,
asi que se obtienen 5 kHz para cada canal.

La frecuencia de nuestras sefiales es de f, =100 Hz por lo que T, = 0.1 ms. Al
muestrear a f =5000 Hz, T = .02 ms, cada periodo de nuestras sefiales T, incluye
entonces (N = T,/ T = 50) muestras para cada periodo completo. Claro que entre
mayor sea la frecuencia de muestreo mejor resolucién existira para el cdicuio de la
diferencia de fase, y optimamente tendriamos 360 muestras para cada periodo con
una resolucién de 1 grado, pero en ese caso se requeriria una frecuencia de muestreo
de 72 kHz.

Para el muestreo se utiliza la funcién de la libreria denominada cbAInScan que
‘para convierte un numero dado de muestras (Count = 1000 muestras) a una
frecuencia de muestreo (Rate = 10000 muestras por segundo). Los resultados se
guardan en un arreglo y se almacenan en un archivo cuyo nombre corresponde a la
carga vy la frecuancia de la corriente inyectada.

El canal 0 es el primer canal A/D de la funcidn scan anterior (LowChan=0),
utilizado para la sefial del tejido, y el canal 1 es el Gitimo (HighChan=1), utilizado la
sefal de referencia de corriente.

€
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3.3.4. Resumen de! modelo electrénico del espectrémetro v las
ecuaciones matematicas de ia diferentes etapas

e.=E.cos o;st. R

em = Eq COS Opnt.

Figura 3.18. Diagrama de flujo del espectrémetro de impedancia y resumen de las ecuaciones que la

describen matemdticamente.

OP_T: Amplificador de instrumentacién. modufado.

FPB: Filtro pasa-banda.

ADC: Convertidor analdgico-digital

R.: Impedancia de referencia.

Sonda: Sonda de cuatro electrodos.

vacm: VOItaje amplificado de carga

vacm: VoItaje amplificado de referencia modulado

€acm: Voltaje amplificado de carga modulado y filtrado por el FPB.
earm: Voltaje amplificado de referencia modulado yfiltrado por el FPB.

Desarrollo matematico:

e. = E. cos ot. sefal que controla fa corriente
em = En oS omt. sefial demoduladora
2e= Zo + 1 Zeim, impedancia del tejido y sus cornponentes real e imaginaria
Z. = Z./8 impedancia del tejido y sus componentes de amplitud y fase

.ZC = (Zcr2 + Zcimz)lf2

e =e./ R =EJ/R cos ot corriente en ef sistema
ic = I cos ot

ve = Ac (Ic Zc4£8) = V. cos (ot + 9) voltaje generado en el tejido amplificado
vr = Ar (Ic Z,48) = V, cos (oct) voitaje generado en la referencia amplificado
Vaem = Ve€m = V(Em [€OS (ot + 8) oS omt] salida del primer multiplicador

vacm = Vacm{¥2[C0S (0 + om)t + 8) + cos ((oc -~ om)t + 6)1}

VAarm = Vr€m
varm = ViEn, COSwt Cosomt salida del segundo multiplicador
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Varm = Vacmd 720C0S (@c T ®mjT — COS (®c = ©m,liJ
:OZF - D: - ;./'V‘I »»»»»»»»»

8 som = Bacm COS {(@: - @m)t + 2)

8 acm = Bacm COS (o £+ 9 ) sefial de informacidn del tejico
€ am = Eamm COS (0¢ - ©m)t = Eamn €OS (orF £) sefiai de informacion de ia rererencia

e aanl N1 = Eacm €0s (0rnT +9[n]) sefial de informacién cel tejico discrata
e arml N] = Eam €05 (0rEnT) sefial de informacién de referencia discreta

con o = oFl,

€ acm[ N + N] = Eacm €OS (on + oN +6[n])
e am[ N + N] = Eam €05 (on + oN)

y como oN = 2z, entonces

e aecml N] = Eacm €0OS (on +6[N])
e arm{ N1 = Eam €0S (@n)

To = NT refacién entre el periodo anélogo y el periodo de muestreo
oN = 2=n

8[n] =kT fase como un atraso de k muestras
6 = (K/N) * 2= radianes. fase en radianes
Z2C = Epcm / Eam Z1 ; amplitud de impedancia del tejido calculada a partir de

los valores pico Excm ¥ Eam.

3.3.5. Descripcién del méduio de comunicaciones

El sistema de comunicacién es permite comunicar al espectrometro de
impedancia con sus terminales, en este caso el paciente, la fuente de poder y la
tarjeta de adquisicidn, esta Gltima localizada en la computadora. Esta médulo consiste
de lo siguiente:

e Cable de Alimentacién para +15V, -15V, +5V y tierra.

& Sonda de cuatro electrodos y sus cuatro cables blindados.

o Interfaz entre el espectrémetro de impedancia vy la tarjeta de adquisicion
analoga digital y digital andloga. E! cable es blindado y de nueve hilos:
SData 1, SData 2, Load, SClock, (conecta las salidas digitaies de la
tarjeta DAS0O8 a las entradas de los generadores de funciones AD7008
para programar las fercuencias), entrada de sefial de informacién del
tejido, entrada de informacién de la impedancia de referencia y tierra. Un
hilo no se utiliza.
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3.3.5. Caiibracicn cei sistema

=n ecta canftuic sa describe iz calibracién experimentai dei espectrometro de
impedandia desarroiizao en esta tests. Se describen 3 continuacidn la calibracién del
hardware y la calibracién por medio de software del sistema. La calibracién de
harcware se realiza cara Gue [os componentes trabajen en sus rangos dinamicos
éptimos y cumplan ios criterios de uso en el sistema. La calibracién por software se
realiza para referir la salidas del sistema a sus valores teéricos y corregir los errores
inherentes al hardware. A continuacién se describen con mas detalle.

3.3.6.1. Calibracién del hardware del espectrometro de impedancia.

En este capitulo se describe la calibracién experimental del espectrémetro de
impedancia desarrollado en esta tesis. A continuacién se describen los diferentes

puntos esenciales a calibrar:

La fuente de corriente

Las ganancias de los amplificadores de instrumentacion

Los multiplicadores

La frecuencia de corte de los filtros pasabanda

La ganancia de los amplificadores operacionales de salida para los dos
canaies, de sefial del tejido y de referencia.

Equipo utilizado:

Osciloscopio

Generador de funciones

Tablilla de experimentacion (protoboard)

Multimetro

Espectrémetro de impedancia

Computadora personal con tarjeta de adquisicion (A/D).

Material empleado:

e resistencias de: 1, 5.6, 10, 22, 33, 47 y 56Q.
e capacitores de: 10 pF, 0.01 uF,0.1uF.....

3.3.6.2. Calibracion la corriente de la fuente de corriente.

La calibracién de la fuente se realiza para obtener un valor pico a pico de
corriente de 10mA constante para diferentes frecuencias. Esta calibracion se lleva a
cabo utilizando el potenciémetro conectado al amplificador operacional que mantiene el
voltaje de salida como una porcion del voltaje de entrada ve. proveniente del
generador de funciones AD7008. En la figura 3.19. puede apreciarse claramente que el
valor de este voltaje y el de la impedancia de entrada de la, fuente de corriente R, son
los que determinan el valor de corriente de salida i.. Se realiz6 el espectro de la
corriente sobre el rango de frecuencias de interés.
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vie = Vi cos ogt. AL

OSI

Figura 3.19. Diagrama de ia fuente de corriente y su circuito de control. En ambos circuitos se utiliza ef
amplificador operacional TLO84. En el primerc se emplea como amplificador y controf def voltaje de entrada
dado por = vi * Ry/R;, , el cual controia el voitaje de salida el ve. a través del potencidmetro R,. que a su vez
controla la corriente de salida de fa fuente de corriente i, en donde se usa el segundo amplificador. La
relacién estd dada como ic = ve. / R..

3.3.6.3. Calibracion de ganancia para los amplificadores de
instrumentacion

Ambos amplificadores de instrumentaciones AMP0O2 se calibraron para la misma
ganancia usando el circuito mostrado en la figura 3.20., en donde se simula la carga
del tejido mediante una impedancia resistiva de 47 Q y la impedancia de referencia en
el otro canal mediante otra impedancia del mismo valor. La calibracién consistié en
lograr que los voltajes de salida de los dos amplificadores tuvieran la misma magnitud
de 5V pico a pico con corriente de entrada maxima mediante el ajuste de los
potenciometros de ganancia de cada amplificador.

e. = E. cos ot.

Figura 3.20. Control de ganancia de Jos amplificadores de instrumentacion AMP02 que amplifican el voltaje
de carga del tejido Rc y de la carga de referencia Rr. Para su control se emplean los potenciémetros R; y R
gue determinan los voltgjes de salida v, y v, calculados como ve=iR{50 k2 /R1+1) y v=iRA{50 k2 /R+1).

3.3.6.4. Calibracion Los multiplicadores

El procedimiento de ajuste para el circuito se realiza como sigue:

4, Se aplican 0 V a ambas entradas y se ajusta el offset de salida a 0 V usando el
control de offset de salida Ra.

5. Se aplican 20 Vpp a 50 Hz a la entrada X vy 0 V a la entrada Y. Se usa el
potenciémetro R, de ajuste de offset Y para el minimo valor pico a pico de salida.

6. Se aplican 20 Vpp a 50 Hz a la entrada Y y 0 V a la entrada X. Se usa el
potencidmetro R;de ajuste de offset X para el minimo valor pico a pico de salida.
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7 Se repite & primer $aso.
S Se apiican 10V 3 amoés entrecas y s ‘jLS;a g factcr Se 858Caid Ry oara cotener
V,=10 V. Este nasc nuede repetirse 3 fe'eﬂ*'ec amptitudes de veitaie de

entrada para una maycer precisién sobre el rango entero de voltajes de entrada o
sobre cuaiguier porcion especifica del rango. el circuito de configuracion est
mostrada en la figura 3.21.

Generator de
sefiales Vz=Vx Vy/ 10
W 0
=
; OSI
ajuste
del factor 131 QL

de escala

Ajuste del offset de
salida

Figura 3.21. Diagrama detallado del drcuito de calibracidn del multiplicador XR_2228 de Exar, mostrando
todas sus conexiones.

3.3.6.5. Calibracion de los filtros pasabanda

Esta calibracién se realizd para establecer la frecuencia de corte de los filtros a
100 Hz. Para ello se fijo un generador de funciones sinusocidal a esta frecuencia y se
ajustd el potenciémetro Rr hasta que el valor de voltaje de salida del filtro sea maximo
pico a pico. Para ello es mejor emplear el valor rms del voltimetro digital pues permite
una mayor precisién en la comparacién. La misma técnica se empled utilizando el
modulo de generador de funciones del sistema en lugar de un generador de funciones
comercial de forma en que produjera sefiales precisas de 100 Hz para esta calibracién.
Como en ia figura 3.22.

Para comprobar la calibracién y el funcionamiento de los generadores AD7008
se colocd una carga resistiva en el sistema simulando la carga del tejido y se
generaron dos sefiales, una corriente de carga y otra demoduladora, con una
diferencia de frecuencias de 100 Hz entre ellas, como sucederia en el caso de un
funcionamiento correcto del sistema, y se revisaron 10s voitajes de salidas de los filtros
que con esa diferencia de frecuencias tendrian que ser maximos, y menores a
diferencias mayores o0 menores (99 o 101 Hz, por ejemplo). La salida fué la esperada.
Esta comprobacidon se repitié para todas las frecuencias del espectro, siempre
manteniendo entre estas dos sefales la diferencias deseada.

para obtener la respuesta en frecuencia real de los filtros, Se utiliza un

generador de funciones AD7008 para generar la sefiales de entrada a frecuencias con
diferencias increméntales pequenas y precisas de 1 Hz.
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generador de funciones il +
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Figura 3.22. Filtros pasa banda. Se ajusta la frecuencia de corte usando el potenciémetro R,. El criterio de
calibracién empleado es que cuando el voitaje V, es maximo, la frecuencia central es la frecuencia de ia
sefial de entrada. Los filtros en esta configuracién de circuito tienen ganancia unitaria [37], por lo que Vo=V.
£n esta configuracién los valores de R y C determinan el ancho de banda de los filtros y el potencidmetro R,
determina la frecuencia central.

3.3.6.6. Calibraciéon de ganancia de los amplificadores operacionales de
salida de ambos canales (seftal del tejido y referencia)

Los amplificadores operacionales constituyen la Ultima etapa del instrumento,
como puede apreciarse en la figura 3.20, y se encargan de entregar los sefiales a fa PC
a través de la tarjeta de adquisicién DASO8 en un rango dindmico de salida de -5V a
5V.

El criterio usado para su calibracién radica en suponer que el valor de carga
maxima proporcionada al sistema sea de 50 Q y que corresponda a la mitad del rango
dindmico (-2.5 V a 2.5 V). Esto permite una mayor flexibilidad del sistema en el caso
de que existan cargas mayores en aplicaciones con animales. Cuando el tejido animal
haya sido caracterizado, y en experimentos mas alla de los objetivos de esta tesis, se
podrd ajustar el rango dindmico del instrumento al maximo real de impedancia
encontrado en el tejido.

En esta etapa la calibracion se realiza por medio de un potencidmetro Ry
conectado a cada amplificador operacionai como se muestra en la figura 3.23.

Vo= Vocos (27w 100t.)

Vo= Vsaump cos (27 100 1.)

A/DC

— e DAS08
Amplificadore PC

operacionale

z

4 Filtro pasa bandas

Figura 3.23. Funcionamiento del mddulo de amplificadores de salida como acopiamiento entre el
instrumento y la tarjeta de adquisicidn de /a PC. La salida se controla mediante un potenciometro R, y estd
dada por Vsapa = Vo R2 / R1, donde Vsaupa Se encuentra en el rango de -5 V a 5 V, equivalente al rango
dinamico de entrada del convertidor analégico/digital de la tarjeta de adquisicién DASO8.
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Caiibracién por medio de scriware

3:3.7.

(§]
L
(@]

Para ocder calibrar oer medic de scftware es necesario obtener curvas de
cafibracion de amoiitud v fase opara cada frecuenda del espectro, caracterizéndolas
con cargas resistivas una vez que el sistema ha sido calibrado en hardware,
obteniendc especiros reales para cargas en el rango amplitud (de 0 a 56Q) y de
frecuencias de interés (100 Hz a 300KHz). Por otro lado, se determinan las funciones
de transferencia teorica para cada una de las cargas y se comparan con los obtenidos
experimentalmente.

Calculo las curvas de calibracién

Para el calculo de las curvas de calibracién de amplitud y fase, se tomaron los
valores tedricos correspondientes a las referencia y se calcularon por medio de
interpoladores polindmicos de orden apropiado curvas de calibracion para cada
frecuencia que permiten que el resultado obtenido para cada impedancia sea igual o lo
mas cercano posible al ideal para ambas variables (amplitud y fase).

Una vez obtenidos los vaiores de amplitud y fase del espectrémetro de
impedancia a una frecuencia determinada, se calibraron por medio de una de estas
curvas, los cuales se almacenaron en una tabla en forma de coeficientes polinomiales.



3.3.7. Disafo del sofsware del especirometro de impedancia.

El seftware Zal espectrémetro de impedancia se encargs del control v adminisura
las tareas y datos del instrumento. Para eilo se han utilizado dos lenguajes de
programacion, Turbo C y Matiab. Especificamente, esta paqueteria se encarga de las
siguientes tareas:

i\

e Programa los generadores de funciones basados en el AD7008 para
generar sefiales a frecuencias determinadas, manejando las
compuertas de salida digitales de la tarjeta DAS0O8 empleada para
adquisicion de datos en el sistema.

o Convierte las sefiales analdgicas de salida correspondientes al tejido y
la referencia a sefales digitales.

o Genera archivos de datos que contienen ({as sefiales que
corresponden a cada frecuencia del espectro.

e Almacena estos archivos en el disco duro de la computadora. Todas
estas tareas se realizan en Turbo C.

e Calcula las amplitudes y fases para cada archivo correspondientes a
cada frecuencia del espectro mediante Matlab. Estas se almacenan en
un nuevo archivo con nombre semejante a sus archivos fuente.

« Maneja la interfaz con el usuario.

Calcula la calibracién del sistema en amplitud y fase y la almacena en
archivos correspondientes a cada medicién.

3.3.7.1. Medicion de impedancias

La medicién de impedancias se realiza en forma simple y continua para cada
espectro. El usuario inicia la adquisicion del espectro en el tiempo tecleando los
primeros cuatro caracteres que corresponden al nombre, y automdaticamente y en
forma continua el sistema inicializa las frecuencias y programa al espectrometro para
cada una de estas frecuencias, adquieriendo las sefiales de salida correspondientes y
guardandolas en archivos con nombres que contienen los primeros caracteres
introducidos por el usuario y ctros cuatro caracteres que se refieren a la frecuencia
escogida.

Algunos pardmetros del sistema que pueden ser escogidos por el usuario son:

o las frecuencias de medicion de corriente empleadas para el espectro y que son
inyectadas al tejido.

o La frecuencia de muestreo de la tarjeta de adquisicion Analdgica-Digital.

« El nimero de muestras para cada sefial a cada frecuencia de medicidn.

» L OS primeros cuatro caracteres para designar los archivos que contienen las sefiales
para un mismo espectro a todas las frecuencias.

Estos parametros se seleccionan dependiendo de las caracteristicas de la
impedancia que se quiere medir y los objetivos del usuario.

Para el control del espectrometro de impedancia se emplea el algoritmo
presentado a continuacion, el cual realiza un barrido de frecuencias:

-~
S

1. TurboC - Seleccionar fa frecuencia de medicidon por medio de una tabla de
frecuencias determinadas por el usuario. La PC programa entonces la

i
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recuencia ge corriente de medicion y otra frecuencia ge gemoduiacion a una
diferencia ce 100 nz.

2. TurbeC - Muestrezr 'as dos sefalec de voltsie (para imrpedancia de!l tejide v
sefial de referencia) en forma sincrona. Se obtienen 1000 muestras para ies
dos sefiates,

3. TurboC - Guardar los datos obtenidos en un solo archivo con nombre
escogido por el usuario.

4, TurboC - Regresar a 1 hasta haber barrido todas las frecuencias
especificadas.

5. Matlab - Leer todos los datos previamente almacenados correspondientes a
un solo espectro en forma automatica y calcular la impedancia compleja para
cada frecuencia. Todas las impedancias asi calculadas se almacenan en un
nuevo archivo con el nombre correspondiente.

—n

3.3.7.2. Caiculo de la impedancia compleja

En nuestro prototipo la impedancia compleja se desglosa en componentes de
amplitud y fase, las cuales posteriormente se transforman en parte reales e
imaginaria, segun las necesidades del procesamiento.

3.3.7.2.1. Calculo de amplitud

La amplitud se calcula mediante los valores maximos y minimos de las sefiales
de voltaje del tejido y de referencia. Para cada sefial del espectro se separan las
sefiales del tejido y la referencia y posteriormente se determinan los maximos vy
minimos que se encuentran en un periodo de muestreo, seleccionando los que mas se
repiten. Se promedian entonces los maximos y minimos por separado para calcular el
valor pico a pico de cada sefial. Las sefiales asi calculadas se muitiplican por el valor de
la impedancia de referencia para obtener sefiales de impedancia.

3.3.7.2.2. Calculo de fase por medio de la correlacion

Se calcula la diferencia de fase entre la sefial de! tejido y la de referencia. Se
aplica fa correlacién cruzada utilizando como entradas ambas sefiales y el indice de
correlacion maximo determina el desfasamiento entre ellas, asumiendo que el periodo
de ambas sefiales es el mismo. La diferencia entre el indice de correlacidn central y el
maximo corresponde a un valor de fase K entre las dos sefiales. Si el periodo es N,
entonces la diferencia de fase en radianes estd dada por (K / N) * 2z y en grados por
(K / N) * 360. El desarrollo matematico se describid en detalle en el capitulo 3.2.5.
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3.3.8. Descripcion del modulo de electrodos

Ei mddulo de electrodos se considera un médulo aparte del espectrémetro de
impedancia puesto que debe poderse introducir en el drea en la que se encuentra el
tejido medido. Su funcion principal es entregar la corriente de salida a l[a muestra bajo
estudio y detectar el voltaje que a su vez se genera. El mdédulo se compone de cuatro
electrodos con forma de anillo (figura 3.24). Dos de ellos inyectan la corriente de
salida al tejido. Se encuentran conectados directamente a la salida de corriente del
espectro a traves cables blindados (figura 3.3). El otro par de electrodos entrega el
potencial obtenido a partir del tejido al espectrémetro a través de los cables blindados
para su amplificacién y procesamiento. Hay que recalcar que en este proyecto se
emplea un sistema de cuatro electrodos de anillo, mientras que otros investigadores
han utilizado otros electrodos, dependiendo de la aplicacion.

Para el presente proyecto se realizaron sondas prototipo con cuatro electrodos
de anillo de plata con las siguientes propiedades: los anillos fueron hechos de alambres
de plata anillados manualmente alrededor de un tubo pidstico de uso clinico tipo
TYGON, soldados a las conecciones del sistema. Se hicieron sondas con diferentes
tamafios y distancias.

Distancia entre
electrodos

interiores T ili
apa de Silicon
i padeS

Electrodos de

Distancia entre alambre de plata
electrodos interiores

Figura 3.24. Diagrama que muestra /a construccién de una primera generacion de sonda de cuatro
electrodos disefiada para el uso en animales (conejos) del espectrémetro de impedancia mostrando sus
diferentes caracteristicas.



La primera generacion de sondas presento la dificuitad de que era dificil armar
dos sondas con las mismas caracteristicas por lo que se propuso un nuevo disefio
usando electrodos de plata en lugar de alambres de plata (figura 3.25). Esta tipo de
sonda se denomind de segunda generacion. Este tipo de sonda se encuentra en
proceso de evaluacién y no se presentan resultados en esta tesis.

Electrodo de plata
a)
Distancia entre
electrodos

interiores ~ Tapa de Silicon
—— P

electrodos
de plata

Distancia entre
b) electrodos interiores

Figura 3.25. Diagrama que muestra /a segunda generacién de sondas. a) Disefio de/ electrodo y b) Sonda

58



Es necesario indicar que se deposité una capa de cloruro de plata (AgCl) sobre
los electrodos de algunas de las sondas en cada caso. Se espera que los diferentes
resultados debido a las diferentes propiedades de las sondas permitan determinar el
mejor disefio para éstas. La deposicion fue realizada sumergiendo los electrodos de la
sonda en acido clorhidrico (HCl) a una concentracion de 1 a 10 y aplicando un voitaje
de 3 V. El proceso terminaba cuando la corriente medida llegaba a 0.1 mA, después de
aproximadamente 30 segundos [9]. Este proceso de catolizado se repitié para algunas
sondas y se muestra en la figura 3.26.

Sonda de cuatro
electrodos de
plata

Figura 3.26. Diagrama de/ sistema usada para depositar una capa de AgCl sobre Ia superficie de fos cuatro
electrodos de plata de la sonda intestinal.



Capitulo 4
4. Caracterizacion dei funcicnamiento del sistema.

Para el espectromerro ae impedancia se empiean dos etapas de caracterizacion.
Primero se caracteriza el sistema en el laboratorio con cargas pasivas RC, las cuales
permiten comparar el comportamiento del sistema en la practica, a diferencia de la
teoria. Después se aplica el sistema en animales y se examinan las resultantes
caracteristicas del comportamiento in vivo, lo que permite encontrar las fallas del
sistema ante impedancias de tejido real, examinar ei comportamiento de los electrodos
y evaiuar el dafio isquémico mediante espectroscopia de impedancia. Este Gitimo punto
constituye otra tesis que se desarrolla en paralelo al presente trabajo.

4.1. Caracterizacidon del funcionamiento del sistema en el Laboratorio
de Instrumentacion Biomédica

Objetivo: Determinar experimentalmente el comportamiento del espectrémetro de
impedancia desarrollado a lo largo de esta tesis utilizando diferentes impedancias
conocidas para caracterizar la salida. Para ello se determinan los espectros de amplitud
y fase para cada impedancia (ya sea resistiva 0 compleja) y se evalda (a respuesta en
frecuencia y se compara con la respuesta calculada de manera tedrica, es decir, la
funcidon de transferencia correspondiente.

Equipo:

Osciloscopio

Generador de funciones

Tablilla de experimentacién (protoboard)

Multimetro

Espectrometro de impedancia

Computadora personal con tarjeta de adquisicién A/D

Material:
e Resistencias de 1, 5.6, 10, 22, 33, 47 y 56Q.
e Capacitores de 10pF y 0.01, 0.1, 1,y 3.3 uF.

Para la caracterizacion es necesario conectar el sistema de forma que |a
corriente fluya a la carga y la impedancia de referencia sin pérdidas por lo que se
requiere conectar los cuatro electrodos de la sonda de forma adecuada como se indica
en la figura 4.1.

Calculo las curvas de calibracion

Para obtener curvas de calibracidon de amplitud y fase para cada frecuencia del
espectro (tabla 4.1.) se caracterizan mediante cargas resistivas de valores comerciales
(1, 5.6, 10, 22, 33, 47 y 56 Q), como se muestra en la figura 4.2. Se obtuvieron
espectros reales para estas cargas en el rango de frecuencias de interés. Por otro lado,
se determinaron las funciones de transferencia tedrica para cada una de las cargas y
se calculé por medio de interpoladores polindmicos de quinto orden una curva de
calibracion para cada frecuencia que permiten que el resuitado obtenido para cada
impedancia sea igual o cercano al ideal. En este caso en particular se’realizaron curvas
para 26 frecuencias para ambas variables (amplitud y fase).
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=90 1000 4000  8CaG0 20C00 70000 200Cee
= 12CC SCCO0  1CCCO0 400CD 8CCCo 320000
=30 2000 6000 15000 5C000 100000
3300 3000 7000 20000 60000 150000

Tabla 4.1. Los 26 valores de frecuencia empleados en el espectrometro de impedancia (en Hz).

Desarroilo:

1. Se obtuvieron experimentaimente ios espectros (amplitud y fase)
para cada carga de calibracién mostrada en la figura 4.2 mediante
el espectrometro de impedancia.

2. Se calcularon las curvas de calibracion de amplitud y fase,
tomando los valores tedricos correspondientes como referencia y
calculando por medio de interpoladores polindmicos de quinto
orden una curva de calibracion para cada frecuencia. En este caso
en particular se realizaron curvas en 26 frecuencias (tabla 4.1)
para ambas variables (amplitud y fase).

3. Se obtuvieron experimentalmente los espectros (amplitud y fase)
para cada carga mostrados en la figura 4.3 mediante el
espectrometro de impedancia.

4. Una vez obtenidos los valores de amplitud y fase del
espectrémetro de impedancia, se calibran por medio de las curvas
de calibraciones, las cuales estdn almacenados en una tabla en
forma de coeficientes polinomiales.

5. Se graficaron magnitud y fase de cada espectro obtenido en el
intervalo de 0.1 a 300 KHz.

6. Se determinaron las funciones de transferencia para cada circuito.

7. Se graficaron magnitud y fase de la respuesta en frecuencia
tedrica en el mismo rango de frecuencias de interés y con la
misma resolucién.

8. Se compard el comportamiento real y tedrico.

Este proceso se realizé en el mismo laboratorio en donde se desarroilo el
prototipo del espectrometro de impedancia, el laboratorioc de Instrumentacidon
Biomédica de la Universidad Autdbnoma Metropolitana Iztapalapa.

Las impedancias utilizadas fueron calculadas de forma que la ampliitud maxima
de la impedancia estuviera alrededor de 56 Q, y las diferentes frecuencias de corte
quedaran dentro del rango frecuencias de interés

e}
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i. Ri=i( K2

2. R2=356Q
3. R3=10Q
4. R4=22Q <
5. RS =33 33

6. R6=47Q

7. R7=56Q

FEEEEE

Figura 4.2. Impedancias resistivas empleadas para determinar las curvas de
calibracién en amplitud y fase.
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Figura 4.2. Impedancias empleadas para caracterizar el sistema.
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4.2. Caracterizacién dei funcionamiento dei sistema in vivo, an &i
Laboratorio de Farmacologia de la Escuela Médico-Militar

F} objetivo en el experimento in vivo es causar distintos tipos y niveles de dafio
jsquémico en la mucosa para evaluar cualitativamente el espectrometro de
impedancia, y al mismo tiempo realizar los primeros estudios sobre medicién del dafic
isquémico durante el choque hemorragico en conejos comao parte de una tesis paralela.
se realizaron experimentos con el espectrometro de impedancia junto con otras
técnicas de evaluaciéon de dafio isquémico como PCO,, PO,, pH;, presién arterial y
presion venosa.

El experimento se realizé de acuerdo al siguiente protocolo:

Protocolo general de experimentacion

1. Registrar el espectro de impedancia de tejido gastrointestinal en el
conejo anestesiado.

2. Causar isquemia por hemorragia en la arteria femoral.

3. Causar dafio por isquemia y reperfusién a diferentes intervalos de
fiempo.

4. Registrar periédicamente el espectro de impedancia del tejido
gastrointestinal de manera sincrona al tiempo de isquemia y el grado
de pH.

5. Realizar andlisis de gases sanguineos para asociar el pH; con el CO, y
el dafo isquémico correspondiente.

6. Correlacionar los espectros de impedancia con el dafio isquémico.

Protocolo experimental para evaluacion del dafio isquémico en el tejido

La aplicacion del sistema in vivo resulta la mds importante para su evaluacion
clinica. Se obtuvieron y analizaron espectros de impedancia correspondientes a una
variedad de modelos que generan diversas condiciones en el tiempo. Se obtuvieron
variables para modelar 1a severidad del dafio y la cronologia de los eventos, pudiendo
asi relacionar cada espectro especifico con un diagnéstico del estado del tejido.

Grupos de experimentacién

Los experimentos se desarroliaron en conejos anestesiados con un peso de
entre 2 y 3 Kgs. Se estimd una hora para la intervencion e instrumentacién asi como la
estabilizacién de variables hemodindmicas, por lo cual el registro de espectros se
realizd a partir de t = 0 min que corresponde a alrededor de 60 min después de la
intervencién quirdrgica e instrumentacion. El registro de espectros y toma de muestras
sanguineas se realizé cada 30 minutos en todos los casos.

Grupo I (Grupo de isquemia). Se causé hemorragia por la arterial femoral a partir
del tiempo t=60 minutos hasta alcanzar una presién arterial media de 40 mmHg,
manteniéndola hasta que el animal entré en descompensacion y fallecid.

Grupo II (Grupo de isquemia y reperfusion). Se causé hemorragia por arterial
femoral a partir del tiempo t=60 minutos hasta alcanzar una presién arterial media
de 40 mmHg, manteniéndola hasta que el animal entré en descompensacién. 15
minutos después se reinfundié el 60% del volumen maximo exsanguinado.

Grupo III (Grupo de isquemia y reperfusion moderada). Se causé hemorragia
por arterial femoral a partir del tiempo t=60 minutos hasta alcanzar una presién
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Grupo IV (Grupo de conwroi). Se realizaron 12 intervencion guirurgica vy ia
instrumentacién Unicamenta. Se regisgarcn espeEcoces aasia =240 0 hasta ia
muerte,

Variables monitoreadas

1. Monitoreo continuo
a) Hemodinamicas
I. Presion arterial media
I1. frecuencia cardiaca
b) Temperatura
I. Rectal
¢) Tiempo
2. Monitoreo no continuo (cada 30 min)
a) Gasometria y andlisis sanguineo
1. Arterial: PO,, PCO,, pH, y [HCO3]
1I. Tonometria: PO,, PCO,, v pH;
III. Espectrometria de impedancia

El protocolo se aplicd puntualmente para determinar la repetibilidad del
comportamiento del sistema y de la impedancias de los tejidos para diferentes
animales.

La caracterizacién en el laboratorio es simple ya que se cuenta con datos
tedricos. Por otro lado, los resultados con animales no lo son puesto que no hay un
patrén determinado de comportamiento de espectroscopia de impedancia en animales
para el tejido gastrico e intestinal. Esta evaluacion depende de la aplicacién, tomando
en cuenta los efectos que pueden afectar al comportamiento del instrumento segun las
condiciones del tratamiento, el lugar, y algunas caracteristicas del instrumento, como
por ejemplo, la sonda empleada.
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Capitulo 5

5. Resultados
5.1. Resultados de la calibracion del hardware

5.1.1. Resultados de calibracién de Ia fuente de corriente.

Amplitud ( mA )

7*
il

1

—T

\

N,

1

\
0 ‘ . ‘ Frecyencia Hz ]
10" 10? 10° 10* 10° 10°

Figura 5.1.1. Espectro de amplitud de la salida de la fuente de corriente contra frecuencia, utilizando una
impedancia de carga de Rc= 47 2y una carga de referencia de la misma magnitud R,= 47 2



5.1.2. Resuitados de calibracidon de los filtros pasa-banda usados en ei
espectroémetro de impedancia.

a. Para la sefial del tejido

Amplitud (V)
1

O e A P SERD SE W ST | M i Y S S T S|

10 10 Frecuencia Hz 1Q°

Figura 5.1.2. Respuesta en frecuencia de Jos filtros pasabanda en canal de sefial gel tejido, se puede
observar que la frecuencia de resonancia es 100 Hz y ef ancho de banda es muy angosto, de
aproximadamente 15 Hz.
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b. Para la sefal de referencia

Amplitud (V)
1 . S — ————r
0.8t 4
067 .
0.4r .
0.2+ .
O 1 re Y Pt i P S | 2 . i i U S S Sy 3
10 10 Frecuencia Hz 10

Figura 5.1.3 Respuesta en frecuencia de los filtros pasabanda de canal de sefial de referencia, se observa
que la frecuencia de resonancia es 100 Hz y un ancho de banda muy angosto de aproximadamente 13 Hz.
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5.2. Resultados de calibracién del scftware

1. Coeficientes de los polinomios de las curvas de calibracién de amplitud

frecuencias

100
500
1000
1500
2000
3000
4000
5000
6000
7000
8000
10000
15000
20000
30000
40000
50000
60000
70000
80000
100000
150000
200000
300000

Tabla 5.1. Coeficientes de los polinomios para cada una de las curvas de calibracién de amplitud para cada

ad
-7.9E-08
-1.09E-08
-1.76E-08
-1.79E-08
-1.34E-08
-1.79€-08
-1.57E-08
-1.59E-08
-1.98E-08
-2.03E-08
-2.31E-08
-2.03E-08
-1.94E-08
-1,79E-08
-1.68E-08
-2.01E-08
-1.87E-08
-1.79E-08
-1.71E-08
-1.97€E-08
-2.15E-08
-1.87€-08
-2.33E-08
-2.58E-08

b
1.9327E-05
2.2333E-06
3.7495E-06
3.8681E-06
2.7361E-06
3.8903E-06
3.3798E-06

3.365E-06
4.3712E-06

4.494E-06
5.1234E-06
4.5011E-06
4.2504E-06
3.8548E-06
3.6157E-06
4.4192E-06
4,1198E-06
3.9546E-06
3.7551E-06
4.3667E-06
4.7625E-06
4.2125E-06
0.00000533
5.9129E-06

C
-0.0016121
-0.0001407
-0.0002529
-0.0002702
-0.0001692
-0.0002745
-0.0002335
-0.0002263
-0.0003137

-0.000327
-0.0003726
-0.0003273
-0.0003038
-0.0002689
-0.0002503
-0.0003183
-0.0002982
-0.0002867
-0.0002717
-0.0003184
-0.0003485
-0.0003147
-0.0004116

-0.000465

d
0.0549732
0.00497385
0.0079267
0.0088887
0.0051675
0.0090741
0.0077274
0.0072502
0.0102465
0.0108672
0.0120427
0.0107648
0.0100327
0.0088422
0.0082312
0.0105202

0.010128
0.0097247
0.0094762
0.0107595
0.0116514
0.0110532
0.0146529
0.0169779

e
0.2811547
0.8605441
0.8454942
0.8285588
0.8780161
0.8310035
0.8471629
0.8560187
0.8223672
0.8095312
0.8025845
0.8167494
0.8196006
0.8310715
0.8390852
0.8137708
0.8120663
0.8199146

0.811505
0.8035992
0.7899661
0.7851277
0.7200193
0.6629244

frecuencia. El formato corresponde al polinomio ax®+bx*+oc+dxC+ex+f.
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f
2.0155
0.6215
0.5401
0.5719
0.5048
0.548
0.6389
0.5612
0.5555
0.7127
0.7524
0.652
0.746
0.8718
0.7214
0.9249
0.899
1.0247
1.14
1.1708
1.1136
1.2292
1.6259
2.0633
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2. Coeficientes de los pclinomics de tas curvas de calibracién de fase

frecuencias a b o d e f
100 -1.933E-07 5.1701E-05 -0.0049973 0.2117778 -3.7909 21.2312
500 0 0 0 0 0 0
1000 2.53E-08 -6.6065E-06 0.0006151 -0.0246013 0.4055 -2.1462
1500 0 0 0 0 0 0
2000 0 0 0 0 0 0
3000 5.06E-08 -1.3213E-05 0.0012303 -0.0492026 0.8109 -4.2924
4000 2.53E-08 -6.6065E-06 0.0006151 -0.0246013 0.4055 -2.1462
5000 7.59E-08 -1.982E-05 0.0018454 -0.0738038 1.2164 -6.4386
6000 8.39E-08 -2.1261E-05 0.0019239 -0.0753437 1.2262 -6.4468
7000 1.012E-07 -2.6426E-05 0.0024606 -0.0984051 1.6219 -8.5847
8000 1.012E-07 -2.6426E-05 0.0024606 -0.0984051 1.6219 -8.5847
10000 1.012E-07 -2.6426E-05 0.0024606 -0.0984051 1.6219 -8.5847
15000 1.105E-07 -2.7578E-05 0.0023844 -0.0834375 1.0747 -4.523
20000 1.266E-07 -3.3033E-05 0.0030757 -0.1230064 2.0274 -10.7309
30000 5.57E-08 -1.5427E-05 0.0015512 -0.0697106 1.3955 -10.1508
40000 1.519E-07 -3.9639E-05 0.0036908 -0.1476077 2.4328 -12.8771
50000 8.37E-08 -2.2465E-05 0.0021886 -0.0947375 1.8036 -12.2993
60000 1.85E-07 -4.8891E-05 0.0046492 -0.1931426 3.4255 -20.884
70000 3.064E-07 -7.971E-05 0.0074039 -0.295641 4.8683 -25.7565
80000 2.609E-07 -6.8711E-05 0.0064946 -0.2669465 4.6419 -27.3225
100000 2.46E-07 -6.5181E-05 0.0062449 -0.2637045 4.8263 -31.0393
150000 3.634E-07 -9.4848E-05 0.0088005 -0.3488441 5.7069 -31.8373
200000 3.79E-07 -0.00010014 0.0094869 -0.3907115 6.8812 -43.5587
300000 2.814E-07 -7.7274E-05 0.0077548 -0.3484527 6.9765 -50.7534

Tabla 5.2. Coeficientes de fos polinomios para cada una de las curvas de calibracion de amplitud para cada
frecuencia. El formato corresponde al polinomio ax®+bx*+cx+dx2 +ex+f.
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3. Curvas ge Caibracion para ia ambiitud

8 - . .3
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Figura 5.2.1. Cinco curvas de calibracién representativas (0.1, 1, 10, 100, y 300 KHz) para la amplitud de
las salidas del espectrometro de impedancia. El eje horizontal muestra la amplitud de entrada y el eje
vertical presenta la amplitud de salida correspondiente, calculada por medio de interpoladores polinémicos
de gquinto orden.

4, Curvas de calibracion para la fase

ase Salida Grados
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Figura 5.2.2. Cinco curvas de calibracién representativas (0.1, 1, 10, 100, y 300 KHz) para la fase de las
salidas del espectrémetro de impedandcia. El eje howzontal muestra la amplitud de entrada y ef eje vertical
presenta la fase de salida correspondiente, calculada por medio de interpoladores polinémicos de quinto
orden. se nota que con cargas de entradas bajas, el error de medicién de fase grande.
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5.3. Resuitados de los experimentos

Los resultados de los axperimentas de czracterizacidn del espectrémetro de
impedancia se dividen también an dos nartas: 1) —=sultados oftenides an el faboratorio

sobre cargas pasivas de componentes RC y 2) resultados de experimentos en animales
(conejos).

5.3.1. Resultados en el Laboratorio de instrumentacion Biomédica (UAM)

Para obtener una caracterizacion del sistema se utilizaron dos cargas de
impedancias puramente resistiva y cinco impedancias complejas (RC). Las cargas
difieren en amplitud y frecuencia de corte. Los espectros obtenidos para estas cargas
por el espéctrometro de impedancia se muestran en las figuras siguientes divididas en
componentes de amplitud y fase, y se comparan con las funciones de transferencia
tedrica para estas cargas. Para todos los experimentos se muestran las circuitos de
configuracion utilizados para obtener los espectros correspondientes, indicando los
valores de los componentes empieados.
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Carga resistiva de 18 Q.
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Figura 5.3.1.1. Impedancia de caracterizacion del sistema con una carga resistiva de 1842 L3 curva Z18
corresponde a /a respuesta obtenida mediante el espectrémetro y fa curva R18_fun corresponde a la tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con el espectrometro
es practicamente constante a un valor cercano a 18 2 en todo el espectro. Abajo: Componentes de fase del
espectro de impedancia. La fase obtenida mediante el espectrometro se mantiene alrededor de cero y es casi
s idéntica a la tedrica.
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Figura 5.3.1.2. Impedancia de caracterizacién del sistema con una carga resistiva de 33. La curva Z33
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrometro y la curva R33_fun corresponde a la tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con ef espectrometro
es practicamente constante a un valor cercano a 33 (2 en todo ef espectrv. Abajo: Componentes de fase del
espectro de impedancia. L3 fase obtenida mediante ef espectrometro se mantiene alrededor de cero y es casi

idéntica a /a tedrica.



&C1i: K1 =47Q,CLl =100o0r VAV
] [ !
o
Cly
50 —
i Ohm ——Zc1 -e—-Zci_Fun
50
—treat-r—t—t——t— L T ol a—a—t—a
g4 -
!
40 -+
30 -
20 -
|
10 +
|
|
i Hz
0 ;
100 1000 10000 100000 1000000
90 —
\ Grados —~—Zc1  —=-Zc_1Fun
|
70 +
|
50 %
i
30 +
|
!
10 + Hz
-— 3= —— — ham— mem — d
-10100 1000 10000 100000 1000000
.30 —+
-50 +
-70 —
.go -

Figura 5.3.1.3. Impedancia de caracterizacion del sistema con una carga compleja ZC1. La curva ZC1
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrémetro y la curva ZC1_fun corresponde a la tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con ef espectrometro
es practicamente idéntica a la tedrica. Abajo: Componentes de fase del espectro de impedancia. La fase

obtenida mediante el espectrémetro se mantiene alrededor de cero y es casi idéntica a /a tedrica.
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Q1
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Figura 5.3.1.4. Impedancia de caracterizacién del sistema con una carga compleja ZC2. La curva ZC2
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrémetro y la curva ZC2_fun corresponde a la tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con el espectrometro
es prdcticamente idéntica a la tedrica, aunque difleren un poco a altas frecuencias. Abajo: Componentes de
fase del espectro de impedancia. La fase obtenida mediante el espectrémetro es casi idéntica a la tedrica,
aunque differe un poco a altas frecuencias.
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Figura 5.3.1.5. Impedancia de caracterizacién del sistema con una carga compleja ZC3. La curva ZC3
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrometro y la curva ZC3_fun corresponde a la tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con el espectréometro
es prdcticamente idéntica a la tedrica, aunque difieren un poco g altas frecuencias. Abajo: Componentes de
fase del espectro de impedancia. La fase obtenida mediante el espectrometro es casi idéntica a /a tedrica,
aunque difiere un poco a altas frecuendias.
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Figura 5.3.1.6. Impedancia de caracterizacién del sistema con una carga compleja ZC4. La curva ZC4
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrometro y la curva ZC4_fun corresponde a ja tedrica.
Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con el espectrémetro
es préacticamente idéntica a /a tedrica, Abajo: Componentes de fase del espectro de impedancia. La fase
obtenida mediante el espectrometro es casi idéntica a /a tedrica.
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Figura 5.3.1.7. Impedancia de caracterizacién def sistema con una carga compleja ZCS. La curva ZC5
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrometro y la curva ZC5_fun corresponde a la
tedrica. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud ocbtenida con el
espectrémetro es practicamente jdéntica a la tedrica. Abajo: Componentes de fase del espectro de

impedancia. La fase obtenida mediante el espectrémetro es casi idéntica a /a tedrica, aungue difiere un o

poco a alta frecuencia.
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Figura 5.3.1.8. Impedancia de caracterizacion del sisterna con una carga compleja ZC6. La curva ZC6
corresponde a la respuesta obtenida mediante el espectrémetro y ia curva ZC6_fun corresponde a la
tedrica. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. La amplitud obtenida con el
espectrémetro es practicamente idéntica a la tedricad. Abajo: Componentes de fase del espectro de

impedancia. La fase obtenida mediante e/ espectrometro es casi idéntica a la tedrica
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5.3.2 Resuitados in vivo

Se realizaron experimentcs in vivo con conejos aplicando el protocolo detallado
en el capitulo 4.2. Los experimentos se denominaron de forma alfabética para
propdsitos de almacenamiento y clasificacion. A continuacidn se presentan Ilos
componentes de amplitud y fase de los espectros y se explican brevemente las
condiciones bajo las cuales se realizaron los experimentos correspondientes.

Para todos los animales se realizd primeramente una preparacion para cirugia
consistente en: tranquilizante (0.2 mi de rompun y 0.8 mi de pentobarbital sodico) y
anestesia (pentobarbital sodico diluido ai 50% con solucidn saiina, dosis inicial
intravenosa de 2 mi seguida de una dosis respuesta).

En cada gréfica se muestran varios espectros a diferentes tiempos. El tiempo
correspondiente a cada una se muestra en la esquina superior derecha de cada una.
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EXDerimento A:
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Figura 5.3.2.1. Experimento A. Grupo II de jsquemia y reperfusién, Conejo anestesiado de 2.9 kg. La
hemorragia comenzo a los 40 min y termind a los 69 min, con un volurmen maximo exsanguinado de 58 ml.
A los 93 min se reinfundieron 18 ml, a los 114 min ocurrié la descompensacion y a los 240 min el conejo
murié. La sonda para mediciones se introdujo via oral hasta el estdmago y se observé después del
experimento que /a sonda se habia alojado en el esdfago. Arriba: Componentes de amplitud del espectro
de impedancia. £/ componente de arnplitud forma un valle cerca de los 9 Khz. Después de t=131 min el
vafle se corre hacia 10 khz. Abajo: Componentes de fase del espectro de impedancia. Se observa que en los
puntos correspondientes a los valles se tiene aproximadamente 180 grados de fase, y conforme aumenta ef
tiempo de isquemia ese punto se corre hacia mayores frecuencias.
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Experimento B
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Figura 5.3.2.2. Experimento B. Grupo I de isquemia sin tratamiento. Conejo anestesiado de 2.65 kg. Los
tiempos de tratamjento se describen en el protocolo. La sonda para mediciones se introdujo via oral hasta el
estdmago y se observé después del experimento que Ja sonda se habia alojado entre ef eséfago y el
estémago. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. Los componentes de amplitud se
separan mdas notablemente conforme aumenta el tiempo de isquemia. Abajo: Componentes de fase del
espectro de impedancia. A diferencia de fos componentes de amplitud, los componentes de fase tienden a
aglomerarse después de iniciada la hemorragia.
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Experimento C
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Figura 5.3.2.3. Experimentc B. Grupo II de isquemia y reperfusidn. Conejo anestesiado de 2.7 kg.
Tiempo de inicio de exanguinado t=70 min. Los tiempos de tratamiento se describen en ef protocofo. La
sonda para mediciones se introdujo at estémago via oral. Se observo después del experimento que habia
demasiado contenido gastrico en el estémago. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de
impedancia. Los componentes de amplitud se separan notablemente conforme aumenta ef tiempo de
isquernia. Abajo: Componentes de fase del espectro de impedancia. Los componentes son casi idénticos
debido a un error en el desarrollo del protocolo experimental (se reinfundié el 60% del volumen exanguinado
a los 15 minutos de iniciada la hemorragia, por lo que se asume que la isquemid fue moderada y no hubo
dafio) .
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Experimento D
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Figura 5.3.2.4. Experimento D. Grupo III de isquemia y reperfusion moderada. Conejo anestesiado de 2.8
kg. Los tiempos de tratamiento se describen en el protocolo. L3 sonda para mediciones se introdujo via oral
hasta el estémago y se observo después del experimento que la sonda se habia alojado en el centro de éste,
rodeada de gran contenido gastrico. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. Los
componentes de amplitud no presentan ningun cambio significativo durante todo ef experimento. Abajo:
Componentes de fase del espectro de impedancia. Los componentes de fase tampoco presentan cambios en
el tiempo, ademdas de que los valores a una frecuencia de 100 Hz son obviamente errdneos.

34



140 - Chm Amolitud ——0 ——-30 60
—30 —=—120 ——150
— 180 —21¢0 ——240
120 -

Hz
100 1000 10000 100000 1000000
i 0 —=—30 60
170 1 Grados ~»—30 ——120 ——150
| ~—180 —210 ——240
E
i
120 +
J
i
A
70 T
2 e e e e | Hz
| i S a0} =2 S =
» : t
190 1000 10000 100000 1000000
-30 +
[
|
-80 -
i
|
|
-130 +
|
18 i
~185 L

Figura 5.3.2.2. Experimento £. Grupo 1] de isquernia y reperfusidn. Conegjc anestesiado de 3.9 kg. Los
tiemn, de tratamiento se describen en ef protocole. La senda para mediciones se intreduje - quirdrgicamente
en el ileon. Arriba: Componentes de amplitud del espectro de impedancia. Los componentes de amplitud se

separan mas notablemente conforme aumenta el tiempo de isquemia y a frecuencias bajas se identifican
tres secciones: antes, durante y después de /a isquemia. A frecuencia intermedias /a separacion avanza

conforme avanza el tiempo de isquemia. Abajo: Componentes de fase del espectro de impedancia. A

diferencia de fos componentes de amplitud, los componentes de fase no tienen muchos cambios en todo ef
experimento, excepto 8 una frecuencia de 100 Hz, Jos cuales son valores erroneos,
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Figura 5.3.2.6. Experimento F. Grupo IV de control. Conejo anestesiado de 4.1 kg. Los tiempos de
tratamiento se describen en el protocolo, La sonda para mediciones se introdujo quirurgicamente en el hilion.
Al final del experimento se observo que el fleon y la sonda estaban lfenos de sangre. Arriba: Componentes
de amplitud del espectro de impedancia. Los componentes de amplitud no presentan cambios a diferentes
frecuencias pero cambian conforme avanza el tiempo. Abajo: Componentes de fase del espectro de
impedancia. Como fos componentes dé amplitud, Jos componentes de fase no tienen muchos en frecuencia
pero si en tiempo. Se observan en t=270 dos valores erroneos de fase
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Capitulo 6

6. Discusion de los Experimentos
6.1. Discusion del disefio del espectrometro de impedancia

La teoria aplicada en este espectrometro de impedancia es original y por
primera vez el desarrollo matematico propuesto se aplica al cdlculo de impedancia
compleja[36], siendo un hibrido entre el método de puente y el método de muestreo
sincronizado.

Este es también el primer prototipo del espectrometro de impedancia
propuesto para esta tesis. En esta generacién, el instrumento tiene la capacidad de
medir una impedancia compleja en un rango de frecuencias de 100 Hz a 300 KHz de
manera optima, empleando un corriente de excitacion de 10 mA,.;. Por otro lado, el
disefio del hardware y el software también es original, aunque presenta cierto
paralelismo con el disefio de Ristic [1], aunque solo en algunas etapas como en la
etapa de generacién de funciones.

El disefio del hardware se basa en la simplicidad y funcionalidad para validar la
metodologia propuesta. En versiones posteriores del instrumento podra mejorarse la
electrénica para un mejor desempefio. En la presente version se utilizan componentes
electrdnicos comercialmente disponibles y econdmicos (TL084, XR2228, e inclusive la
tarjeta de adquisicién).

Los generadores de funciones AD7008, aunque pueden emplearse como
fuentes de corriente muy estables sobre un gran rango de frecuencia, pero son muy
caros y presentan otros problemas; para este tipo de aplicaciones solo permiten un
valor de corriente de alrededor de 20 mA, por lo que no se utilizan como fuentes de
corriente variable en nuestro instrumento. La corriente se genera utilizando un TL084
como se muestra en la figura 3.9. tomando el voltaje entregado por el AD7008 y
convirtiéndolo a corriente, pudiendo cambiar el valor de salida mediante un
potenciémetro. Este bloque tiene diferentes desventajas como el empleo de un
capacitor como interface entre el AD7008 y el sistema convertidor de voltaje a
corriente. Esta impedancia, junto con la impedancia de entrada de la fuente de
corriente forma un filtro pasa-ailtas y limita el empleo del sistema a frecuencias
mayores a 50 Hz. Ademas, el disefio del control de Ia fuente de corriente actual tiene
un limite en su respuesta en frecuencia porque nuestros amplificadores (TL084) son
de baja respuesta en frecuencia {a menos de 300 KHz), por lo que el rango efectivo
es aproximadamente de 50 Hz a 300 KHz. Esto explica la respuesta en frecuencia
obtenida como resultado de la fuente de corriente mostrada en la figura 5.1.1.

Por otro lado, ia ventaja de utilizar el TL084 radica en su estabilidad como
fuente de corriente y su habilidad de manejar corrientes de 10 mA con carga, es
economico y disponible en el mercado. Cuando el amplificador TLO84 se utiliza en los
filtros pasa-banda tienen ganancia unitaria en la frecuencia de corte. En el caso del
TLO84 como amplificador de salida no se requiere, gracias al proceso de moduiacién-
demodulacién, de una respuesta en frecuencia alta, ya que siempre manejan la
misma frecuencia — 100 Hz.

Los amplificadores de instrumentacion AMP0O2 son apropiados para nuestra
aplicacidn y su respuesta en frecuencia se encuentra dentro del rango requerido.

Los multiplicadores XR2228 también presentan buena respuesta en frecuencia,
pero es dificil ajustar ambas ganancias para todas las frecuencias, creando un
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1

desbalance (errores en amplitud) si no se lcgra aiustarics en forma dotima.
sistema de control vy calibracién tienen que ser idénticos para cada multiplicacer.

Con respecto a ia tarjets de adquisicion CASCS8, es prictica, econdémica y s
encuentra disponible en nuestro laboratorio para esta apiicacion. ©i U4nico probiema
gue presenta esta tarjeta es su dependencia de la velocidad de ia PC y por oo iadu,
los tiempos de interrupcion, los cuaies afectan ia adquisicion de dos formas
diferentes. La primera se presenta cuando se emplea un nivel de interrupcién alto,
con la consecuencia de que la frecuencia de muestreo de los convertidores analdgico-
digital cambia en forma aleatoria, no controlada. En el caso de no interrupcién se
presenta entonces discontinuidad en la adquisicién de sefiales en tiempos aleatorios,
aungue con la ventaja de que el error de muestreo ocurre en todas las sefales al
mismo tiempo.

Una observacién importante es la aparicién de un offset en la salida de la
fuente de corriente que afecta en mayor medida la aplicaciéon de sondas no cloradas,
provocando que exista un intercambio entre los iones del tejido y la superficie de
algunos electrodos el cual no debe existir, ya que se deposita una capa parasita. En
este caso, el funcionamiento de ios electrodos cambia con el tiempo, lo cual es
indeseable. La aparicion de este voltaje se debe a que el amplificador operacional de
la fuente de corriente posee una entrada y salida flotantes, lo que provoca que el
voltaje de salida tome el valor de la fuente de alimentacidn (se satura). La solucion a
este problema es conectar la entrada y salida a tierra a través de resistencias de valor
apropiado de tal manera que no afecte el funcionamiento de la fuente de corriente ni
del circuito de control. Sin embargo, cuando se realizan mediciones con componentes
pasivos en el laboratorio, la presencia de dicho voltaje no afecta las mediciones.

Otra observacion importante es que el sistema (por el momento) no tiene
ningun aislamiento. Esto tiene poca importancia en las aplicaciones en laboratorio,
pero es de gran importancia en aplicaciones con animates o humanos.

6.2. Discusion de la calibracién

La calibracidén del hardware del sistema se realizé tomado la sefial del tejido y
la sefial de referencia, tratando de mantener las dos salidas con ias mismas
caracteristicas tomando en cuenta que el valor de la impedancia de referencia es igual
a la impedancia maxima propuesta para al espectro. Los voitajes de salida se
escogieron a una amplitud de la mitad del rango dindmico, anticipando un buen
funcionamiento en el caso de presentarse impedancias mayores a las esperadas en el
caso de aplicaciones en animales.

En la figura 5.1.1. puede apreciarse que la corriente mdxima no es igual para
todos las frecuencias en el rango de interés y esto no afecta el cdlculo de la
impedancia porque no depende del valor de la corriente en si el mismo ya que la
misma corriente pasa por las dos cargas. Sin embargo, cuando la corriente disminuye
demasiado, aumentan los errores en la salida del hardware. La aplicacién en animales
requiere una corriente lo mds estable posible, porque el valor de corriente tiene
mucha importancia como corriente de estimulaciéon del tejido (capitulo 2.4), y por ello
se utiliza el rango de frecuencia de 0.1 a 300 KHz en el cual el hardware se comporta
dentro de nuestras espectativas.

Por otro lado, en los resultados de la calibracion de la frecuencia de corte de
los filtros pasa banda del sistema generador de sefial de entrada (AD7008)
observamos que la frecuencia de corte es exactamente 100 Hz como se requiere y el
factor de calidad es suficientemente alto.

Las curvas de calibracién para la amplitud como [a fase se calcularon mediante
interpolacién polinémica de quinto orden dado que la relacidn no es lineal y presenta
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maycres arrores a bajas frecuencias. £l empiec de interpciazciin permite almacanar
dnicamente los coeficientes polincmiales de las curvas ce czlibracién, con s
consecuente ahorro de memoria, manteniendoc una precision dentro del rango
dindmico de la aplicacion.

Las curvas de calibracion se caicularon a partir de un soio espectro para cada
carga, pero podrian eliminarse efectos de ruido o otro tipo de errores promediando
diferentes espectros para cada carga. En el caso de la fase existe un doble error
posible, ya que se calibra primero la amplitud, y el éxito de la calibracién de fase
depende de la medida en que la calibracién de amplitud sea correcta.

A partir de los datos obtenidos en las curvas se observa que los errores del
hardware en amplitud y fase son mayores para cargas menores de 10Q. Esto se debe
a que el hardware se calibra haciendo que las ganancias en ambos canales de
medicién (tejido y referencia) sean iguales para cargas iguales a la carga de
referencia. A baja frecuencia se ven involucrados los componentes capacitivos de los
componentes del sistema, especiaimente las capacitancias que eliminan el offset de
las salidas de los generadores de funciones. Los errores presentes a altas frecuencias
se generan en la etapa de multiplicadores, los cuales no puede asegurarse se
comporten con la misma ganancia comparativa, y menos entre mayor sea la
frecuencia. Este problema puede deberse a la diferencia en los componentes que
conforman cada multiplicador y las minimas diferencias de ajuste en los valores de
calibracion.

Por altimo, sin importar si existen o no errores en la calibracién, debe
enfatizarse que lo importante es que el instrumento obtenga resultados repetibles. Es
decir, que el espectro correspondiente a una impedacia particular sea el mismo
siempre aunque no sea numeéricamente correcto, permitiendo una identificacion
correcta del dafio tisular.

o

6.3. Discusion de los experimentos de caracterizacion

En el disefio final, como puede observarse a partir de los resultados de
experimentos con componentes resistivos y pasivos RC, y en comparacion con las
funciones de transferencia ideales, que la forma de las sefales es casi idéntica en
amplitud vy fase, aunque se observa poca diferencia en algunos espectros. El error
puede disminuirse mediante una mejor calibracion usando para el calculo de curvas
de calibracién datos de multiple repeticién para las mismas cargas.

6.4. Discusion de los experimentos de animales in vivo

En esta secciéon se presentan algunos detalles sobre el comportamiento del
espectrometro de impedancia aplicado al tejido real. Los experimentos en animales
permiten saber que tan bien funciona el instrumento. Se puede deducir de los
resultados que aln no existe una buena repetibilidad en los espectros obtenidos de
animales diferentes, debido a las sondas escogidas y sus particularidades (si tienen
una capa de cloruro de plata o no, si tienen un ancho en particular, un cierto niumero
de vueltas , si estd bien sellada con silicona o si puede entrar liquido al tubo que
contiene la sonda, etc.), y las cambiantes condiciones bajo las cuales se hicieron los
experimentos, la ubicacién de las sondas (en el tubo gastrico o en el intestino) y por
Gitimo, las condiciones de la cirugia y la introduccién de los catéteres de presién y
anestesia, el tubo de respiracién en la traquea y ia sonda de cuatro electrodos del
espectrometro de impedancia en el animal. A pesar de ello. los espectros de un
mismo animal son congruentes y presentan buenos resultados. A continuacién se
presenta una discusion sobre algunos experimentos en particular.
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Una otservacion muy imporianie s gue cuando se apnco curante ia obtencion
dei primer aspeciro una corriente ce 10 mMA, y el animai presento estimuiaciones
fuertes a frecuencias bajas. Posteriormente se calibré la fuente de corriente
nuevamente a un valor de 3 mA.

Experimento A

Conforme transcurrié el tiempo se tomaron muchos espectros en
periodos muy cortos. Existe repetibilidad en los detalles, conforme pasa el
tiempo {os espectros cambian, indicando en todos ellos el avance del
choque y la isquemia. Los espectros se muestran ricos en detalles acerca
del comportamiento del instrumento y de como refleja los cambios en la
impedancia del tejido en forma correspondiente. Esto es facilmente
notable en el desplazamiento de valles en los componentes de amplitud vy
el desplazamiento de la fase hacia aita frecuencia conforme avanza el
tiempo. En este caso, la sonda se alojé en el esdéfago, a un lado del
corazén del conejo. Algunas porciones de los espectros adquiridos pueden
estar reflejando actividad cardiaca.

Experimento B

En este experimento se observa gue los espectros antes de iniciarse el
sangrado son iguales, y al iniciarse el sangrado comienzan a crecer juntos
en amplitud conforme avanza el tiempo de choque. Este efecto es mas
notorio en el rango de frecuencias de 1 a 30KHz. Tal vez esto se debe al
lugar en donde se encontraba la sonda, la mitad en el esdfago y Ia otra
mitad en el estdmago, y puede también deberse a la mayor proporcion del
contenido gastrico, la cual presenta respuesta idéntica en un rango grande
de frecuencias. Los cambios no reflejan completamente la impedancia del
tejido gdstrico, sino aquella de! contenido gdstrico y su correspondiente
concentracion idnica, la cual puede ser prominente. En este caso los
resultados difieren de los posteriores experimentos C y D en los que la
sonda se ubicd en el centro del estdmago lleno de contenido gastrico, en
donde los cambios en la impedancia y concentracion idnica son de menor
proporcién y consecuencia.

Experimento C

En este experimento se observa similitud en los espectros hasta t=150
minutos, vy su diferencia a partir de t=180 minutos. Este efecto también
puede explicarse por la posicién de la sonda, cerca de la pared del
estémago lleno de contenido gastrico. Los electrodos no estuvieron en
contacto con el tejido. Los cambios en la impedancia del contenido
gastrico llegan retrasados a {a sonda.

Experimento D

No se observan cambios continuos en los espectros. Esto también puede
explicarse por la posicién de la sonda en el centro del estdmago lleno de
contenido gastrico muy denso. Los electrodos quedaron lejos del tejido
gastrico. Los cambios en la impedancia del contenido gdstrico no
alcanzaron a {legar a la sonda por 10 que no se observa ningin cambio en
los espectros.
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En 105 axperimentos anteriores se opserva ia comopigjidad de ias megicicnes
debido a variables como posicidn de la sonda y contenido gastrico del estdmago. Esto
Gltimo no pudo solucionarse poniendo a los coneios en ayuno mds de 24 a 48 horas,
debido a la lenta digestion de tos conejos. Un tavado gastrico no fue posible pues se
tapaba la sonda de lavado. Para mejorar la calidad de los experimentos, se inserto la
sonda quirargicamente al intestino delgado en los experimentos siguientes.

Experimento E

En este experimento se colocod la sonda en el ileon medio, y puede
observarse que los espectros presentan muchos detalles interesantes.
Antes de la isquemia los espectros son casi iguales y muy diferentes de
los posteriores a la isquemia. Se encuentran bastante separados del
espectro t=90 minutos que ocurrié a 30 minutos después de producir la
hemorragia.

Observando los espectros desde el punto de vista de la cuantificacién del
dafio isquémico puede notarse que a frecuencias bajas de 100 a 1000 Hz
todos los espectros se separan en tres puntos criticos: antes de la
isquemia (tejido sano), sufriendo el comienzo de la isquemia, y vya
isquémico. En estas frecuencia no se pueden encontrar detalles sobre el
grado del dafio, pero estos aparecen a frecuencias intermedias entre 10 y
30 KHz, en donde pueden distinguirse muchos cambios en los espectros
conforme avanza el tiempo de la isquemnia y se acentla el dafio isquémico.

Otra observacién importante para caracterizar el comportamiento
eléctrico del tejido es la direccidn de los cambios que se observan en
todos los espectros a las mismas frecuencias: de 10 a 20 KHz crecen, de
20 a 30 KHz decaen, de 30 a 40 KHz crecen de nuevg, y lo mismo de 80 a
200 KHz. Todos estos cambios pueden verse como polos y ceros en la
respuesta en frecuencia del sistema.

Experimento F

Este experimento se realizo bajo las mismas condiciones del experimento
E v los espectros presentan semejanza con aquellos a frecuencias medias
y altas, pero no a frecuencias bajas. En estos espectros se observa
aumento en las amplitudes conforme avanza el tiempo y el grado del dafio
isquémico a todas las frecuencias de medicién. Esta cambio gradual puede
ser explicado por la cantidad de sangre que se encontrd alrededor de las
sondas en el ileon y dentro de la sonda misma, en {a que Ias sefiales a
bajas frecuencias no se ven afectadas por cambios en los tejidos, los
cuales se aislan un poco por la capa de sangre (capacitiva) sobre los
electrodos.

En resumen de los experimentos de animales in vivo

En los experimentos se puede garantizar que estamos midiendo impedancia y
las salidas de mediciones son confiadas que reflejan cambios en la impedancia que se
presentaron en cada experimento, sin mucho de ver cuales son la impedancia que se
midieron, que son todos de los tejidos o contenidos gastricos, o todos los cambios @
pertenecen a cambios en los niveles de dafo isquémico o intercambio por cambios por
la interfaces tejido y contenido gdastrico con los electrodos donde estas serdn mas
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Jderzllzdas oor ctra tesis que esta en paralelo con el presente y mas encargsde an

£n ocasiones se presentd a algunas frecuencias un ruido de moduiacidn, que a
veces causaba un valor de fase erréneo y fuera del rango razonable. Esto se presenta
con mayor frecuencia a menos de 1 KHz para sondas con electrodos muy cercanos.
Puede explicarse este efecto como ruido de 60 Hz en ef sistema.

En algunos experimentos se observa que los componentes de fase son
positivos v en otros son negativos, presumiblemente debido a la sonda escogida y
sus condiciones.

6.5. Discusion del disefio de las sondas y su desempefio en el sistema

Las sondas en general presentaron problemas de repetibilidad para diferentes
animales. La primera generacién presenta diferentes propiedades para cada sonda
debido al disefio. En la segunda generacién se cambid el disefio para permitir la
construccion de sondas similares, y éstas se encuentran bajo evaluacién in vivo.

La deposicién de cloruro de plata sobre los electrodos causa un desfasamiento
de las sefiales de 180 grados. Esto puede deberse a los componentes capacitivos
generados por la interfase AgCl-tejido. Otro efecto de esta deposicion es el
desprendimiento de la soldadura de la sonda. Debido a estos efectos, en la segunda
generacién no se deposita AgCl sobre los electrodos, evitando los problemas, pero
con el tiempo presentan el crecimiento de una capa pardsita que impide en algunos
electrodos un comportamiento constante a lo largo del experimento. Para reducir este
efecto se limpian con una lima los electrodos antes de comenzar cada experimento y
se toma un espectro en solucién salina antes del experimento y otro después para
tener una referencia del cambio en comportamiento de los electrodos.

14
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Capituio 7

7. Conclusiones y trabajos futuros

Por medio de la espectroscopia de impedancia podemos demostrar que los
espectros obtenidos son caracteristicos del tejido, y los resultados sugieren que es
posible cuantificar el nivel de dafio del tejido dado que la aplicacién de los principios
de espectroscopia de impedancia permiten una mejor caracterizaciéon de los tejidos
biolégicos. Las mediciones de espectroscopia de impedancia son mds precisas que
otras mediciones de impedancia porque se miden sobre un rango de frecuencias vy a
partir de los datos obtenidos se extrae el nivel del dafo isquémico del tejido medido.

Los experimentos in vivo muestran la importancia de interfaces tejido-sonda y
la importancia de que los electrodos estén en contacto con el tejido, y de que para
aplicacién clinica se requiere que el paciente esté en ayuno o que se le aplique un
favado gastrico.

7.1. Evaluacion del espectrometro de impedancia y su teoria.

El espectrometro de impedancia desarrollado en esta tesis permite calcular los
componentes de la impedancia compleja y es el primer instrumento de espectroscopia
de impedancia que calcula las componentes de amplitud y fase empleando un método
basado en la modulacién y demodulacién sincrona y el puente para calcular una
impedancia.

El método matematico desarrollado para esta tesis es original y no habia sido
utilizado para calcular los componentes de una impedancia compleja. Ademas, a partir
de ios resultados en el laboratoric se concluye que el método funciona en forma
correcta, y garantiza el objetivo - calcular ios cambios en la impedancia de un tejido y
los niveles del dafioc isquémico, directamente relacionado con cambios en la
impedancia.

El método desarroilado podra simplificar mucho la técnica de espectroscopia de
impedancia y permitird usar frecuencias muy altas con la ventaja de procesar las
datos de interés simplemente a frecuencias bajas y con instrumentacion de bajo costo
y mejor precision.

7.2. Evaluacidn de los resultados del espectrémetro de impedancia.

Aunque los resultados en el laboratorio con impedancias fisicas son muy
confiables y precisos, los resultados en animales varian de animal en animal vy
dependen de muchos factores como la estructura del material bioldgico, la
concentracién de iones, la cantidad de agua, el volumen y geometria del material
bioldgico, los procesos fisioldgicos, la temperatura de la muestra, el tipo de
mediciones, y el tipo de electrodos empieados, las condiciones de las sondas, y la
cirugia, etc., La impedancia medida en el mismo material bioldégico puede tener
diferentes valores si cualquiera de estos factores varia, pero mantienen una
congruencia para un mismo experimento. Esto significa que el espectrémetro funciona
de forma correcta, lo que varia son las condiciones externas y se observa que las
sondas cambian sus propiedades al entrar en contacto con las sustancias en medio de
las cual funciona. Se requiere seguir trabajando con el disefio de éstas.

.6 .« 7 - 3 «
Esta primer version del instrumento cumple con los objetivos propuestos y
para una futura versidn del instrumento se proponen los siguientes puntos:
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Hardware

e Reemplazar la fuente de corriente y su circuito de control con una
circuito de buena respuesta en frecuencia y con amplitud de
corriente controlada por software.

e Usar multiplicadores que no necesiten calibracion y sin offset.

e Utilizar una nueva tarjeta de adquisicion mas practica o desarroilar
una propia con convertidores A/D.

» Desarrollar el sistema de aisilamiento del instrumento en forma que
satisfaga las normas de aislamiento internacionales.

Software

Adaptar la aplicaciéon a una PC portatil.

e Usar un solo lenguaje de programacion para el control del sistema
y el procesamiento de sefales.

« Monitorear la impedancia en forma continua y procesar las sefales
en tiempo real.

« Desarrollar los algoritmos para manejar una interfase con cualquier
otro instrumento que pueda ser usado en paralelo y correlacionar
los datos de ambaos.

+« Manejar las alarmas necesarias vy la interfase con el usuario.

Experimentos con animales

e Hacer un estudio completo sobre las sondas y el efecto de todas las
variables posibles y su comportamiento y armar la mejor sonda
posible para nuestra aplicacion.

+» Desarrollar un protocolo de experimentos con cerdos tomando en
cuenta las observaciones basadas en experimentos anteriores, con
la garantia de repetibilidad en el comportamiento del instrumento y
las condiciones de la cirugia.

e Fundamentar un estudio que busque validar el uso en humanos del
espectrometro de impedancia.

7.3. Algoritmos para medicion y monitoreo de isquemia tisular.

Esta linea de investigacién requiere en el futuro del desarrollo de un algoritmo de
monitoreo y medicién de isquemia del tejido. Esta tarea incluye solucionar diferentes
problemas:

& Modelacién la impedancia del tejido medida en diferentes regiones
de frecuencias.

& Definicibn un conjunto de parametros de impedancia del tejido
gastrointestinal;

& Reconocimiento de patrones en variaciéon de parametros que son
correlacionados con la isquemia.
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e Seleccionar los parametros de impedancia mds sansibles para la
isquemia.

e Desarrollar una red neurcnal para estimar medidas de PHi, Pco,,
Po,, y otras medidas usando parametros caracteristicos de
impedancia del tejido.

Después de resolver estos problemas, los siguientes algoritmos tienen que ser
desarrollados: '

e Algoritmo para extraer parametros de los “espectros” medidos,
para fijar el modelo de impedancia del tejido seleccionado.

e Algoritmo para extraer un conjunto de parametros espectrales de
impedancia de tejido los cuales caracterizan el tejido y son
sensibles para la isquemia.

e Algoritmo para estimacién de otros patrones como el pH del
espectro.

e Algoritmo para monitoreo de isquemia.

Estos algoritmos pueden ser desarrollados independientemente y podran
integrarse en un solo algoritmo para medicion y monitoreo de isquemia del tejido,
empleando como entrada los datos de medicion de impedancia.

Este instrumento se puede usar para caicular el espectro de impedancia de
cualquier tipo de tejido bioldgico y en general cualquier impedancia. El método
desarrollado para esta tesis puede ser de gran utilidad en comunicaciones, por sus
grandes ventajas: facilidad de aplicacién, economia en su construccion y fiexibilidad
para funcionar sobre un amplio rango de frecuencias.

Por dltimo hay que mencionar que esta tesis tendrd continuacion en el
doctorado y constituye una linea de investigacion en el laboratorio.
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Apéndice

Algoritmo para calcutar los coeficierites de calibracién para los
polinomios
N =25;

M=7; % Numero de espectros. t=1:1:M;
datos=zeros(N+1,2*M+1); for j=1:M;

Ar=(['r" int2str(j) ' _"1); % los primeros letras de los nombres del archivos.
fileN=["afco” Ar]; filename = [fileN ' *]; eval(['load * filename]);

X = evai(fileN); datos{:,1)=X(:,1); datos(:,2*j:2*j+1)=[X(:,2) X(:,5)]1;
end

N=7; % Numero de pontos de Calibracién, Las entradas.
F=26; % Numero de frecuencias;
NP=5; % el orden del polynomial

amcal_po=zeros(F,NP+2); % Lineas de calibraciones de amplitud.
facal_po=zeros(F,NP+2); % Lineas de calibraciones de fase.
amp_Salidas=zeros(N,F); % las impedancias de salida con cada frec.
fase_Salidas=zeros(N,F); % las impedancias de salida con cada frec.
Entradas={1,5.6,10,22,33,47,56]; % las impedancias de entrada
amp_salidas = datos(:,2:2:2*M+1); % datos de Amplitudes de salidas,
fase_salidas= datos(:,2+1:2:2*M+1);
amcal_po(:,1)= datos(:,1);
facal_po(:,1)= datos(:,1);
for f=1:F
[amcal_po(f,2:NP+2),s]=polyfit(amp_salidas(f,:),Entradas,NP);
[facal_po(f,2:NP+2),s]=polyfit(fase_salidas(f,:),Entradas,NP);
end;
eval(['save -ascii * ‘amca2_po’ ‘' amcal_po’]); eval{['save -ascii * ‘faca2_po"*
facai_po’]);
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Algoritmo para leer las sefiales de cada espectro y calcular amplitudes y fases
Usando el aigoritmo AmFa_co1(X) para cada archivo (para cada frecuencia)

for i=0:25
Ar={'s4_'}; % el nombre del espectro.

datak = [Ar int2str(i)];
filename = [datak ' '];
eval(['load * filename]);
X = eval(datak);
[am,aml,am2,fasj=AmFa_col(X);
amp(i+1l)=am,;
ampl(i+1)=amil;
amp2(i+1)=am2;
fase(i+1)=fas;
frec(i+1)=frecuen(i+1);
end
af=[frec’,amp’,ampl’,amp2’ fase’];
fileN=["afco’ Ar];
eval(['save -ascii * fileN ' af']);
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Algoritmo para calcular la amplitud y fase de las sefales del tejido (x1) y
referencia (x2)

function [amp,ampl,amp2,fase]=AmFa_col(x)};

x1=x(1:2:length(x));
x2=x(2:2:length(x));

p_prom=204; % cuantas muestras se presenta un periodo.
In_cent=length(x)/2; % Indice del centro de correlacion
In_min=In_cent-p_prom/2;

z_refe=47; % z_refe:Impedancia de referancia dmai=0.08;

ma1=[max(x1(1:200)),max(x1(201:400)),max(x1(401:600)),max(x1(601:800)),max
(x1(801:1000))1;

mil=[min(x1(1:200)),min(x1(201:400)),min(x1(401:600)),min(x1(601:800)),min(x1(
801:1000))1;

maz2={max(x2(1:200)),max(x2(201:400)),max(x2(401:600)),max(x2(601:800)),max
(x2(801:1000))];

mi2=[min(x2(1:200)),min(x2(201:400)),min(x2(401:600)),min(x2(601:800)),min(x2(
801:1000))1;

[mal_r,mal_reps]=MasRepti(mal,dmai);
[ma2_r,ma2_reps]=MasRepti{ma2,dmai);
[mil_r,mil_reps]=MasReptl(mil,dmai};
[mi2_r,mi2_reps]=MasReptl(mi2,dmai);

ampl=mean(mean(mal_reps)-mean(mil_reps));
amp2=mean{mean(ma2_reps)-mean{mi2_reps));
amp=_(ampl/amp2)*z_refe; % hay que tomar en cuenta las ganancias.

C = xcorr(x1,x2);

[ma,I_ma]=max(c);
fase=-((360/p_prom)*(I_ma-In_min)-180); % -1 por que la fase volteada.
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Programa de control y adquisicion de sefiales del espectrometro de
impedancia

/* Include files */
#include <stdio.h>
#include <conio.h>
#include <math.h>
#include <dos.h>
#include “graphics.h”
#include “cb.h”
#include "stdlib.h”
#include “string.h”

/* Prototypes */

void ClearScreen (void);

void GetCursor (int *x, int *y);

void MoveCursor (int X, int y);

void cambio_f_D_B (double f_signal,double f_clock,int fr_bin[]); void capt_Dat (char
*argv(]);

main (char *argv[])

/* Declarations de variables */

int Row, Col,i,j;

int BoardNum = 0;

int ULStat = 0;

int PortNum, PortType, Direction;

int BitValue, BitNum;

int Gain = BIPSVOLTS;

unsigned DataValue = 0;

float Revlevel = (float)CURRENTREVNUM;
float EngUnits;

int Row2,Col2;
int UDStat = 0;
int hilo;

FILE *fp;

double f_signal,f_signall,f _signal2, f_code;
double f_clock=20000000,f B_Corte=100;
int fr_bin{33],fr_bin1{33];

char a,stringA[20], stringB[20];

register int 1, k;

int f=0,mf,Num_fs=35,canal_fre,datos;
double frecuencias[40];

unsigned int num_can;

int LowChan = 0;

int HighChan = 1; 5
long Rate = 10000;
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unsigned Options;

float nm,num_muest=1000;
unsigned Data,ADData[1000];
float Voltage,Volt_Data[1000];

frecuencias[0]=100;
frecuencias{1]=1000;
frecuencias[21=10000;
frecuencias[31=25000;
frecuencias{4]=50000;
frecuencias[51=75000;
frecuencias[61=100000;
frecuencias[7]=125000;
frecuencias{8]=150000;
frecuencias[91=175000;
frecuencias[10]=200000;

frecuencias[21]=475000;

frecuencias[22]=500000;
frecuencias[23}=525000;
frecuencias{24]=550000;
frecuencias[25]=575000;
frecuencias[26]=600000;
frecuencias[27]=650000;
frecuencias[28]=700000;
frecuencias[29]=750000;
frecuencias[301=800000;

/* Declare UL Revision Level */

frecuencias[11]=225000;
frecuencias[12]=250000;
frecuencias[13]=275000;
frecuencias{14]1=300000;
frecuencias[15]=325000;
frecuencias[16]=350000;
frecuencias[17]=375000;
frecuencias[18]=400000;
frecuencias[19]=425000;
frecuencias[20]=450000;

frecuencias[31]=850000;
frecuencias{32]}=900000;
frecuencias[33]=950000;
frecuencias[34]1=1000000;
frecuencias[35]}=1250000;
frecuencias[36]=1500000;
frecuencias[37]=1750000;
frecuencias{38]=2000000;
frecuencias[39]=2100000;

ULStat = cbDeclareRevision(&Revievel);
ClearScreen(}; printf * PROGRAMACION LOS DOS CI A DOS FRECUENCIAS(O\n\n™);
GetCursor (&Col, &Row);

/********* ******************************************/

printf("\n\nPor favor intruduzca el nombre del archive p/numeros: *);
scanf(“%20s”, argv[1]);

fflush(stdin); /* flush the input stream in case of bad input */
strncpy(stringB, argvil], 7);

printf("\n - Esperan... Poquitito | ™);

*rkkaARRARR Programar [as salidas a la puerta AUXPORT %tk ronkonk

/* write BitValue to BitNum of FIRSTPORTB
Parameters:

~
S

BoardNum  :the number used by CB.CFG to describe this board
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PortType :must be FIRSTPORTB or AUXPORT

BitNum :the number of the bit to be set to Bitvalue

BitValue :the value written to the port */
PortType=AUXPORT;

for (f=0;f<Num_fs;f++)
{

f_signall=frecuencias[f];
f _signal2=f_signall+f_B_Corte;

cambio_f_D_B(f_signall,f _clock,fr_bin);
cambio_f_D_B(f_signal2,f_clock,fr_binl);
for(j=0;j<=31;j++)

{

ULStat = cbDBitOut (BoardNum, PortType, 0,fr_bin[j]);
ULStat = cbDBitOut (BoardNum, PortType, 1, fr_bini[j]);
delay(20);
ULStat = cbDBIitOut (BoardNum, PortType, 2,1 ); delay(20);
ULStat = cbDBitOut (BoardNum, PortType, 2,0);
/> printf("%i *,fr_bin[j]);
printf(“%i, *,fr_bin1[j]);*/
} /* end del FOR. */

ULStat = cbDBitOut (BoardNum, PortType, 3,1 ); delay(20);

ULStat = cbDBitOut (BoardNum, PortType, 3 ,0 ); printf (*\n\n Los circuitos Ya estan
programados\n\n”); delay(500);

/* tomar las muestras */

/****************************************************/
/* frec=f;*/

itoa (f, stringA, 10);

strncat(argv(1], stringA, 7);
/****************************************************/

if ((fp=freopen(argvi1], “w+b”,stdout))==NULL)
{

printf(*No se puede abrir el archivo\n");
delay (5000);
return 1;
>
Options = BURSTMODE + CONVERTDATA + NOTODINTS;
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/* Options = CONVERTDATA + BACKGROUND + SINGLEIO; */
ULStat = cbAInScan (BoardNum, LowChan, HighChan, num_muest,
&Rate, Gain, ADData, Options);
for(nm=0;nm<num_muest;nm++)

{

UDStat = cbToEngUnits (BoardNum, Gain,ADData[nm], &Voit_Data[nm]);
fwrite(&Volt_Data[nm], sizeof(&Volt_Data[nm]), O, fp);/*escribe un nfémero*/
printf(*%5.2f %s” Volt_Data[nm],” 7);

+
fclose(fp);
strncpy (argv(i], stringB, 10);

/* for(nm=0;nm<=num_muest;nm++)

{
ADDatalnm]=0;
Yoo/
} /* de las frecuencias */
printf(*\n - Gracias por Esperar... Poquitito ! Listo “); return 0;

} /* LA DEL MAIN */

/***************************************************************
*

Name: ClearScreen
Arguments: ---
Returns: ---

Clears the screen.

X0 Xxeo o 0

4 e e K 3K 2 3 3ok 3 ok ok e 3 S S S e i ook ok sk e sk 2 o 3K ok Sk i Sk 2 e K S ok ok oK Sk sk ok o ok X ok sk R ok ***************/

#define BIOS_VIDEO O0x10
void ClearScreen (void)

{
union REGS InRegs,OutRegs;
InRegs.h.ah = 0;
InRegs.h.al = 2;
int86 (BIOS_VIDEOQ, &InRegs, &QutRegs);
return;

o



/*****************************************************************
s Name: MoveCursor

Arguments: X,y - screen coordinates of new cursor position
Returns: ---

xe o

Positions the cursor on screen.
*x

********************************************************************l

void MoveCursor (int x, int y)

{
union REGS InRegs,OutRegs;
InRegs.h.ah = 2;
InRegs.h.dl = (char) x;
InRegs.h.dh = {char) y;
InRegs.h.bh = 0;
int86 (BIOS_VIDEOQ, &InRegs, &0OutRegs);
return;

b

/****************************************************************
» Name: GetCursor

& Arguments: x,y - screen coordinates of new cursor position

& Returns: *x and *y
*

e Returns the current (text) cursor position.
******************************************************************/

void GetCursor (int *x, int *y)

{
union REGS InRegs,OutRegs;

InRegs.h.ah = 3;
InRegs.h.bh = Q;
int86 (BIOS_VIDEQ, &InRegs, &0utRegs);
*x = QutRegs.h.dl;
*y = QutRegs.h.dh;
return;
b
void cambio_f_D_B (double f_signal,double f_clock,int fr_bin[])

{

double i,j,f _code;
f_code=((pow(2,32)*f_signal)/f_clock)+0.5;
for(i=0;i<32;i++)

{
if(f_code>(pow(2,(31-i))-1))

{
fr_bin[i]=1;
f_code=f_code-pow(2,(31-i));

else fr_bin[i]=0;

}
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Diagrama electrénico del espectrometro de imnedancia
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