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Resumen

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE) es una técnica de imagen no invasiva que
ha ganado una atencion significativa en aplicaciones médicas e industriales. Esta tesis se
enfoca en la implementacion, desarrollo y evaluacién de un sistema de adquisicién de
datos utilizando una tarjeta lab on a chip para evaluar algoritmos de reconstruccion de
imégenes de cddigo abierto, con el objetivo de mejorar la precision y confiabilidad de las

imégenes reconstruidas en trabajos previos.

La primera parte de la tesis implica una revision al desarrollo de las técnicas TIE a lo
largo del tiempo, incluidos sus principios subyacentes, métodos de adquisicion de datos
y algoritmos de reconstruccion de imédgenes. Se analizan varios desafios asociados con la

TIE, y se destaca la necesidad de algoritmos de reconstruccién avanzados.

La implementacion completa del sistema, comprende el estudio de los elementos tedricos
y fisicos de la TIE. Se ha evaluado una fuente de corriente controlada por voltaje para

comprobar la idoneidad de aplicacion en el sistema TIE.

Los algoritmos utilizados aprovechan modelos matematicos avanzados, como el método
de elementos finitos (MEF) o los enfoques bayesianos, para reconstruir imdgenes de alta
resolucion a partir de los datos de impedancia eléctrica medidos. Los algoritmos estan
optimizados para manejar las limitaciones inherentes de TIE, incluidos datos limitados,

ruido y errores de modelado.

Para evaluar el rendimiento del sistema implementado se realizan simulaciones y arreglos
experimentales. Los datos sintéticos y las imdgenes fantasma se utilizan para evaluar la
precision, la solidez y la eficiencia computacional del sistema y de los algoritmos. Los re-
sultados se comparan con informacion real e imagenes de referencia simuladas a partir de
un MEF con el software EIDORS en Matlab para medir cuantitativamente el rendimiento
del proceso de obtencion de imagenes tomograficas. Ademds, se establecen pardmetros
de contraste como el coeficiente de correlacion de pearson, y la relacién sefal a ruido. Se
encontraron r de Pearson (para frecuencias de 10 y 100 kHz) entre 0.646 y 0.751, con
el método elegido para la determinacion de la relacién sefial a ruido se encontrd que el

sistema presenta 36.39 dB.

En conclusion, esta tesis se ha centrado en el desarrollo y evaluacion de algoritmos de
reconstruccion de imdgenes para sistemas de Tomografia de Impedancia Eléctrica (EIT),

con énfasis en mejorar la relacion sefial a ruido y lograr un alto coeficiente de correlacion.

A través de una revision exhaustiva de las técnicas de EIT existentes, hemos identificado
los desafios asociados con la reconstruccion de imédgenes de EIT, incluida la mala postura

y la presencia de ruido. En respuesta a estos desafios, se han propuesto e implementado



algoritmos novedosos que aprovechan modelos matematicos avanzados, como el método

de elementos finitos (FEM) o los enfoques bayesianos.

Los resultados obtenidos de estas evaluaciones han demostrado mejoras significativas en
la precision de la reconstruccidn de imdgenes, particularmente en términos de relacion

sefial a ruido.

Los algoritmos han mitigado considerablemente los efectos adversos del ruido, dando co-
mo resultado imagenes reconstruidas més claras y confiables. Ademads, los coeficientes de
correlacion obtenidos entre las imdgenes reconstruidas y las imdgenes simuladas validan

adn mas la eficacia del sistema.

Estos hallazgos abren nuevas oportunidades para una mayor investigacion y desarrollo pa-
ra el avance y la utilizacién de la tomografia por impedancia eléctrica en diversos campos

de aplicacion.
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1. Introduccion

En este capitulo se revisa el estado del arte de los Sistemas de Tomografia
por Impedancia Eléctrica (STIE) con interés clinico. Se recorre la instrumen-
tacion minima requerida, asi como las aportaciones de los investigadores a la
técnica de imagenologia. Se enfatizan las aplicaciones y se ponen de mani-
fiesto las ventajas que ofrecen los STIE en general. En este documento, las
aplicaciones de EIT han sido revisadas y presentadas como un breve resumen.
El principio de funcionamiento, la instrumentacion y las ventajas se analizan
brevemente, seguidos de discusion detallada sobre las aplicaciones de la tec-

nologia EIT en diferentes dreas de ingenieria, tecnologia y ciencias aplicadas.

1.1. Antecedentes y motivacion

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE) es una técnica de imagen que ha ganado
atencion considerable en diversos campos, incluidos los diagndsticos médicos [40, 136,
19]], 1a biotecnologia [32} 137]], 1a ingenieria de materiales [23]], entre otros. Los sistemas
TIE permiten obtener imédgenes no invasivas midiendo y reconstruyendo la distribucién
de la impedancia eléctrica dentro de un objeto o medio [30, 22| 28] 26]. A diferencia de
otras modalidades de imdgenes, TIE utiliza corrientes eléctricas inofensivas y mediciones
de voltaje para generar imagenes, lo que lo hace seguro y adecuado para el monitoreo en

tiempo real.

La versatilidad de TIE radica en su capacidad de proporcionar imagenes dindmicas y
continuas, lo que la hace ideal para aplicaciones que requieren una evaluacién rdpida
y no invasiva de estructuras o procesos internos. Esta descripcion general introductoria
explora los principios, las aplicaciones y los avances en los sistemas TIE, destacando las

contribuciones significativas a la tecnologia moderna de imdgenes y monitoreo.

Inferir las propiedades eléctricas de un objeto a partir de la inyeccién de corriente en un

medio para medir la distribucién de voltaje en la frontera no es una idea nueva.

La idea de la tomografia resistiva eléctrica (TRE) fue propuesta de forma independiente
por Henderson y Webster (1978) para imagenes médicas y por Lytle y Dines (1978) como

herramienta de imdgenes geofisicas [33]].



Como modalidad de imagenes médicas, la TIE ofrece varias ventajas con respecto a otras
técnicas de monitoreo tales como tomografia por emision de positrones (TEP) o tomogra-

fia computarizada por rayos x (TC) [24]].

La naturaleza de la técnica ofrece ventajas como la eliminacién de procedimientos inva-
sivos, reduciendo la incomodidad del paciente y el riesgo de complicaciones, se puede
usar repetidamente sin dafio lo que lo hace adecuado para monitoreo en tiempo real y es-
tudios a largo plazo. Proporciona un método de imagen seguro, ya que emplea corrientes
eléctricas inofensivas en lugar de radiacion ionizante. Ademads, la TIE no invasiva permite
la evaluacion de estructuras y procesos internos sin alterar su estado natural, lo que per-
mite obtener imagenes dindmicas, es potencialmente econdémico y utiliza componentes

electrénicos de baja frecuencia disponibles en el mercado.

Estas ventajas colocan a los sistemas de tomografia por impedancia eléctrica (STIE) como
una solucién cuyas particularidades resultan extremadamente atractivas para el personal
médico no obstante las limitaciones de la técnica y la necesidad de fungir como auxiliar en
el diagnéstico médico. El objetivo clave de dichos sistemas es producir imdgenes que sean
fisiol6gicamente ttiles a partir de la inyeccién de corriente eléctrica de baja frecuencia
para determinar las diferencias en la conductividad eléctrica (o impedancia, mds adelante
se aborda la relacion de estos términos) en la region delimitada por un sistema multiple
de electrodos [134]].

Los STIE representan un problema técnicamente dificil de resolver en términos de desa-

rrollo de hardware para la captura de datos y los algoritmos para reconstruir las imagenes.

La puesta en marcha de estos sistemas implica resolver un problema inverso, donde el
objetivo es reconstruir la distribucion de conductividad interna de un objeto o medio en
funcién de los datos de impedancia eléctrica medidos [26]. La resolucion del problema in-
verso en EIT se refiere a la capacidad de localizar y distinguir con precision los cambios
de conductividad dentro de la imagen reconstruida. Un factor que afecta la resolucion
de la imagen es la eleccion del algoritmo de reconstruccion. Diferentes algoritmos tie-
nen diferentes capacidades. Los algoritmos sofisticados, como los que utilizan modelos
matemadticos avanzados o incorporan informacién previa, pueden mejorar la resolucion
mitigando el problema inverso y mejorando la localizacién de los cambios de conductivi-
dad.

1.2. TIE de uso médico
1.2.1. Pulmo Vista

Driger[4] es una compaiia alemana de tecnlogia médica y tecnologia de la seguridad.

Cuenta con mds de quince productos que se distribuyen en mds de cincuenta paises. Entre



el catdlogo se encuentran productos como estaciones de anestesia, incubadoras neonata-
les y termorregulacion, equipos de ventilacién mecanica y ventiladores de emergencia y

equipos de monitorizacién como el modelo Driager PulmoVista® 500 SW 1.30 [3]].

Pulmo Vista es un equipo de monitorizacién basado en la TIE con el objetivo de hacer

visible la ventilacién pulmonar.

Con PulmoVista® 500 puede visualizar la distribucién regional de la ventilacién dentro

de los pulmones, de forma no invasiva, en tiempo real y directamente junto a la camal]].

[ A

Figura 1: Driager PulmoVista® 500 SW 1.30

El tomégrafo por impedancia eléctrica PulmoVista 500 permite observar la ventilacion de
forma continua y directa en diversas regiones pulmonares, lo que facilita el desarrollo de

un tratamiento personalizado.

El tomégrafo genera pardmetros y curvas de impedancia regional y global en tiempo real.
También proporciona una vista de las tendencias de la distribucion de la ventilacion, asi
como de los cambios en los volimenes pulmonares al final de la espiracién, lo cual le

permite comparar el estado actual de los pulmones con los estados anteriores.

Asimismo, la vista «Diagndstico» facilita un practico andlisis de la distribucién de la ven-
tilacion, los cambios en la distensibilidad regional y los retrasos en la ventilacion regional,

por lo que es especialmente util a la hora de evaluar las intervenciones terapéuticas.



Figura 2: Tomografia de la regiéon pulmonar con Dréiger PulmoVista® 500 SW 1.30

Esta informacion le puede aportar una vision mas completa y ayudarle a determinar la

estrategia de ventilacién que brinde la mejor proteccion pulmonar durante el tratamiento.

Figura 3: Tira de 16 electrodos Dridger PulmoVista® 500 SW 1.30

El equipo cuenta con 16 electrodos con uno mds de referencia y entrega una corriente
maxima de 9mA (de conformidad con IEC 60601-1 (3.* edicién)) a frecuencia de 80 y
hasta 130kHz. Se alimenta con 100 y hasta 240V a 50/60Hz [[7].

1.2.2. Multicare X

LINET es un fabricante europeo de camas de hospital y de cuidados.

La sede de LINET, asi como su planta de produccidn, siguen basadas en la Republica
Checa, donde se situan desde su creacion en 1990. La planta produce alrededor de 40.000
camas de hospital al afio, la gran mayoria de las cuales estdn destinados a la exportacién

a mas de cien paises de todo el mundo.

La cartera empresarial incluye soluciones disefiadas para cuidados intensivos, productos

para el tratamiento habitual en cama y camas especiales para residencias para la tercera



edad y centros de asistencia a largo plazo [11]].

Cama de alta gama Multicare X, con sistema exclusivo de lateralizacién del chasis.

o Pantalla EIT e
Proporciona imagenes continuas en )
tiempo real.

I\ P—
& 7z d
i " .‘_ |
\ - 5
S “?1
MULTICARE X
con ALT

La lateralizacion precisa e individualizada permite el control de la
distribucion de la ventilacion y mejora la apertura pulmonar.

Figura 4: Equipo Multicare X de LINET.

La ventilacién mecdnica invasiva (VMI) representa un grupo de pacientes de alta mor-
talidad que se asocia con altos costes para el sistema de salud [13] debido a las compli-
caciones como sobredistension pulmonar, barotrauma, colapso pulmonar y desaturacién

sanguinea
La solucion a esta problemadtica es la cama de alta gama Multicare X ofrecida por LINET.

La lateralizacion con una PEEP adecuada puede controlar la distribucion de la ventilacién
y desencadenar la apertura pulmonar, la TIE proporciona visualizacion en tiempo real de

la ventilacién mecdnica de los pacientes [13]].

1.2.3. EIDORS

EIDORS por sus siglas en inglés (Electrical Impedance Tomography and Diffuse Optical
Tomography Reconstruction Software), provee de algoritmos de cddigo libre para realizar

el modelo inverso en aplicaciones de TIE como de Tomografia Optica Difusa (TOD) [6].

EIDORS utiliza métodos de elementos finitos y esto requiere generacion de mallas inclu-
so para geometrias irregulares, la malla necesita el reflejo de los electrodos usadas para

realizar la medicion de corriente en la frontera.



Figura 5: Malla MEF utilizando el software libre EIDORS.

EIDORS brinda pardmetros necesarios para elegir entre diferencial o absoluta en la re-
construccion de la imagen. También, se tienen pardmetros definidos en la disposicion,
orientacion y sentido de los electrodos, la densidad de la malla en el modelo de elementos

finitos.

1.24. GREIT

GREIT es una plataforma basada en EIDORS para el desarrollo de un algoritmo de re-
construccién lineal para pulmén [9]. La descripcién de eventos fisiolégicos en el térax
fue una de las primeras aplicaciones de la TIE en el dmbito médico. Debido a que el
térax contiene 6rganos que implican grandes cambios en la conductividad derivada del

funcionamiento normal, la TIE es totalmente viable.

Una limitacidn en la investigacion clinica radica en la utilizacién de algoritmos viejos de

reconstruccién de imagen como la desarrollada por Sheffield [[18]].

Los algoritmos, aunque muy exitosos para la época, no incorporan los avances de los ul-
timos. Las imdgenes reconstruidas muestran falta de uniformidad espacial en la amplitud,
la posicién y la resolucion de la imagen, lo que dificulta la interpretacion de la ventilacion
regional y la hace propensa a errores. Por ejemplo, debido a errores de posicion, los cam-
bios cerca de la piel pueden aparecer como contrastes en las regiones pulmonares. Se han
propuesto muchos otros enfoques para la reconstruccion de imédgenes de TIE, que incor-
poran muchos avances (Lionheart 2004); sin embargo, tales enfoques no se han utilizado
ampliamente clinica y experimentalmente debido a la falta de acuerdo sobre qué enfoques

eran los mejores (y como se podian combinar)[[18]].

Para abordar este problema, desarrollamos un algoritmo de reconstruccién lineal de con-
senso para EIT pulmonar, llamado GREIT (algoritmo de reconstruccion de consenso de
Graz para EIT) [18]].



1.2.5. OpenEIT

OpenEIT es un proyecto de cédigo abierto que tiene como objetivo experimentar con la
imagenoloigia biomédica. Se trata de un dispositivo que incluye algoritmos de recons-

truccion y una PCB que obtiene imdgenes en tiempo real.

Figura 6: Sistema TIE desarrollado por OpenEIT [[14]].

El dispositivo opera creando una corriente alterna a través de un medio conductor mi-
diendo la magnitud y fase de la impedancia. El proceso es repetido alrededor de cada
combinacion en un arreglo de electrodos lo que lleva a la obtencion de una base de datos

que se utilizard en el despliegue de la reconstruccién tomografica.

El nucleo del software opera en Python y es amigable con el usuario. Ofrece la funcio-

nalidad de reconstruccién con 8, 16 y 32 ademds de espectroscopia por biompedancia

[14].

1.3. Planteamiento del problema

El proyecto se centra la discusion en torno a la implentacion de un STIE, examinando
hardware para la adquisicion de datos y algoritmos de reconstruccion para generar im4-

genes utilizando la tarjeta de adquisicion de datos Red Pitaya (RP).

La relevancia de estos sistemas surge al considerar que, para aplicaciones médicas, es
miles de veces mds barato y pequefio y por tal motivo admite un amplio margen de pla-
neacion y operacion para implementar sistemas cuyas especificaciones de disefio conser-
ven la versatilidad y sensibilidad en las propiedades de calidad, bajo costo, innovacién y
seguridad en la ejecucion. Siguiendo las razones expuestas, el proyecto pretende la imple-

mentacion de un STIE utilizando RP para la generacion, multiplexado y andslisis de un



arreglo experimental de 16 electrodos para la reconstrucciéon de imdgenes tomogréficas

utilizando EIDORS como plataforma.

1.4. Objetivos

a. Implementar un sistema de medicion de impedancia eléctrica utilizando un arreglo de

16 electrodos.

b. Implementar un sistema embebido de adquisicion de datos utilizando una tarjeta de

desarrollo System on Chip.

c. Explorar algoritmos de c6digo abierto para reconstruccién de imagenes por tomografia

de impedancia eléctrica.

d. Creacion de una Interfaz Grafica de Usuario que permita el despliegue de la imagen

reconstruida a partir de los datos STIE obtenidos en el sistema de adquisicion de datos.

1.5. Organizacion de la tesis y alcances
Este trabajo se divide en 7 capitulos que dan forma al STIE

Capitulo 1. La introduccion presenta el marco tedrico y el estado del arte de los STIE
con interés en el desarrollo clinico. Se repasa brevemente el desarrollo de sistemas y sus
aplicaciones en los ultimos 50 afios ademas de mostrar un esbozo con las ventajas, actores

principales y desarrollo tecnolégico que permite la creacion de imdgenes tomogréficas.

Capitulo 2. Se presenta la teoria de circuitos implicado en la TIE ademas principio basico
de operacién de dos técnicas de imagen médica con el objetivo de generar un contraste
con la tomografia por impedancia eléctrica (TIE) que permita presentar las ventajas de

estos sistemas. Se desarrolla el principio de operacion de la TIE.

Capitulo 3. Se desarrolla el proceso de creacion del sistema de adquisicion de datos ba-
sado en Red Pitaya (RP). Se presentan las especificaciones de diseiio que dan forma al
sistema completo, desde la creacion de electrodos hastas la utilizacion de algoritmos para
la reconstuccion de imédgenes pasando por los componentes electronicos utilizados en el

proceso.

Se realiza una descripcion general del software de adquisicion de datos. Se presentan tres
plataformas de cédigo abierto sobre algoritmos de reconstruccién de imagenes en entor-
nos de TIE y se define el software que se utilizard en este trabajo. Se define la estructura
y el proceso que permite la comunicacion entre Matlab y RP para la adquisiciéon multi-

plexada de 16 electrodos.



Capitulo 4. Se definen los métodos de contraste que permiten cuantificar los resultados
obtenidos. Se eligen y presentan la definicion de los parametros explicitos que permiten
el contraste de la imagen recontruida y su simil en simulacién para definir la capacidad
de reconstruccidon de imagen del sistema ademds de establecer la fiabilidad a partir de
los resultados obtenidos. Se aplican los métodos definidos en el capitulo y se muestran
graficamente los resultados obtenidos haciendo énfasis en la fiabilidad del sistema para

reconstruir imagenes contrastadas con simulaciones.

Capitulo 5. Se presentan las ventajas y limitaciones del sistema propuesto a partir de los
resultados obtenidos en el capitulo anterior con el fin de evaluar la idoneidad en aplica-

ciones especificas en comparacion con otras técnicas de imagenologia.

Capitulo 6. Se presentan las conclusiones del desarrollo e implementacion del proyecto

basada en la evidencia recolectada y los productos generados en el desarrollo del sistema.

Capitulo 7. Se presentan las dreas de oportunidad a partir del contexto actual de los STIE

con interés en la ingenieria biomédica.



2. Preliminares

Esta seccion proporcionard elementos de la teoria de circuitos que emana
del problema de la tomografia por impedancia eléctrica. Ademads revisa dos
técnicas de imagen médica para establecer un contraste que permita observar

las ventajas y limitaciones de TIE frente a aquellas tecnologias.

La teoria electromagnética desarrollada por J. C. Maxwell permite estudiar a los circuitos
eléctricos desde el punto de vista de los pardmetros concentrados donde la longitud de la
onda es (por lo menos) cien veces menos que las dimensiones del conductor. Consideran-
do lo anterior y las frecuencias de operacion por debajo de los megahertz se puede utilizar
una aproximacion de las ecuaciones de la teoria electromagnética; la ley de Ohm aplicada
a STIE. Para obtener una vision general de la ley, es necesario introducir los modelos
matematicos de voltaje o tensidn y corriente con el objetivo de llegar a una deficion de

impedancia eléctrica.

Para definir a la corriente eléctrica es necesario primero definir al término de carga eléc-
trica ¢ como la propiedad eléctrica de las particulas atémicas de las que se compone la

materia, medida en coulombs (C) [34].

La caracteristica intrinseca de la carga eléctrica es su dinamismo, movilidad o flujo, es
decir, cuenta con la propiedad de transferir energia de un lugar a otro. Cuando a un con-
ductor se le aplica una fuerza electromotriz, las cargas positivas y negativas se mueven
en una direccidn particular, este movimiento de cargas genera la corriente eléctrica. Por
convencion se considera que la corriente es el flujo neto de cargas positivas, de tal forma
que la corriente eléctrica se define matematicamente como la velocidad promedio de la

carga con respecto al tiempo [20]]

QL

=4
dt’

6]
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medidad en Amperes.

El trabajo para mover en alguna direccion particular un electrén en un conductor es co-
nocido como fuerza electromotriz externa (fem). Esta fem se conoce como tensién o di-

ferencia de potencial y mateméaticamente se define asi

_dw

=dq 2)

Vab
con w como la energia en joules y g como la carga en coulombs. Asi, la Tensién (o
diferencia de potencial) es la energia requerida para mover una carga unitaria a través de

un elemento, medida en volts V. [20]

El andlisis de sistemas en los que la tension o la corriente de fuente es una senoide es
de especial interés en este trabajo. Las senoides son sefiales de excitacion variable en el
tiempo que adoptan la forma de las funciones seno y coseno. Una tension senoidal se

conoce usualmente como corriente alterna (AC) y matemdaticamente puede definirse asi
[27]

v(t) = Vpsen(@t + ¢). 3)

La figura[/jmuestra a Vj y ¢ como la amplitud y fase respectivamente y @ es la frecuencia

de la sefial definida como @ = 27” en radianes por segundo, donde 7 es el periodo de la

sefial que también puede expresarse como 7' = % con f como la frecuencia (en hertz) de

la senoide.
A\

A

v
-

Figura 7: Seiial senoidal en el dominio del tiempo.

Las sefales seno y coseno pueden expresarse facilmente en términos de fasores.
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Un fasor estd definido en el conjunto de los nimeros complejos C y representa a la am-

plitud y la fase de una sefial periddica.

La representacién fasorial de 3] es;

V =Voe? “4)

donde Vj = |V| es la magnitud y ¢ = £V es la fase. Si se asume que la sefial v(¢) es el

voltaje aplicado al sistema tal que

v(t) =Re {Ve!®} = |V|cos(wt + £LV), (5)
y una corriente inducida tambien senoidal de la forma

i(t) = Re {Ie/®} = |I| cos(wt + £I). (6)

Es preciso definirla relacion entre las sefiales de voltaje y corriente, por lo tanto, llegar a

definicién de impedancia eléctrica [27]].

El término de impedancia Z es comtinmente usado en el d4mbito de la ingenieria para
definir a la relacién dindmica entre la corriente y el voltaje en elementos eléctricos y re-
presenta la oposicion que exhibe el sistema al flujo de corriente continua (DC) o corriente
alterna (AC) [28]].

Z(jo) = (7

~| <

La impedancia eléctrica Z € C de un circuito a una frecuencia arbitraria @ se define como

el cociente entre el fasor de voltaje V' y el fasor de corriente /, cuya expresion se presenta

en[7l

Nota. En DC la impedancia no depende de la frecuencia ni de la fase en la sefial de entrada y por lo tanto

es equivalente a la resistencia neta en todo el sistema, Z = R.

Es preciso definir a las componentes real e imaginaria de la impedancia eléctrica. Con-
sideramos a las varibles R como la parte resistiva real y la reactancia X como la parte

imagninaria.

Z=RTFjX. (8)
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La figura [§| muestra a la impedancia en el plano rectangular que corresponde a la repre-

sentacion vectorial de la impedancia eléctrica.

Im A

(R,.X)

>
R Re

Figura 8: Impedancia eléctrica en el plano rectangular.

A partir de la figura [§] es posible obtener expresiones que relacionan el dngulo ¢ con la

parte real R y la parte imaginaria X, de ahf las expresiones [0} [I0]y [LT]

R =Zcos¢ )]
X =Zsend (10)
0= arctan%f. (1)

La definicién de la impedancia eléctrica realizada lineas arriba constituye el interés prin-

cipal de los STIE, en este sentido, se introduce la definicion y el principio de operacion.

Las propiedades inherentes a los materiales y tejidos se pueden encontrar en su capaci-
dad para responder a la estimulacidén eléctrica, como sus conductividades eléctricas. En el
tejido, los cambios de conductividad pueden indicar anomalias, como inflamacién, contu-
sidn, bolsas de aire y crecimiento tumoral [2]. Este cambio en la conductividad es la base
de los STIE.

La conductividad o es una propiedad intensiva que mide el paso de la corriente eléctrica
en un conductor. Las unidades en el sistema internacional son [Qim] Experimentalmente

se ha demostrado que
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J=oE, (12)

designando a J como la cantidad de corriente que circula a través de un conductor en cada
unidad de 4rea. Las unidades en el sistema internacional son amperes por m?. El inverso

de la conductividad es la resistividad. Se denota con p y es una propiedad intensiva que

1

mide la oposicion de la corriente a través de un conductor, p = = con unidades [Qm].

Bajo las condiciones y definiciones expuestas es posible definir a la ley de Ohm

J=—-E (13)
en su forma vectorial.

El trabajo de Sylvester y Uhlmann en 1980 llevé a la demostracion de la existencia y
singularidad de la solucién de la TIE reconstruida bajo una variedad de supuestos. El
trabajo posterior en la comunidad matemadtica ha conectado la TIE con el campo mas

amplio de los problemas inversos [34].

Para modelar los procesos que tienen lugar cuando se inyecta una corriente, necesita-
mos conocer el comportamiento de los campos eléctricos y magnéticos dentro de nuestro
objeto bajo investigacion. Para tal propdsito obtendremos las ecuaciones de TIE a partir
principios, aplicando simplificaciones y definiendo las condiciones de frontera apropiadas
impuestas por los electrodos. Se presentaran mediciones de TIE y se detallaré parte de la

teoria detrds de la solucion del problema directo e inverso [34]].

Las ecuaciones que definen al campo electromagnético dentro de una region €2 son

JB
oD

Expresando el desplazamiento eléctrico D y la induccién magnética B en términos del

campo eléctrico y magnético, E y H y asumiendo que tanto €, 0 y O son isotréticos,

aplicando las condiciones de onda plana para el campo eléctrico E = Ee'® y para el
campo magnético B = Be'® las ecuaciones y quedan
VXE=—iouH (16)
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VxH=J+IiweE (17)

Donde € y u corresponden a la permitividad eléctrica y a la permeabilidad magnética
respectivamente. La densidad de corriente es la suma de dos componentes J = J, + J; |'11[
J,, estd formada por la corriente inyectada y como se ha mostrado en (12) puede escribirse
como J, = 6E. J; corresponde a la densidad de corriente aportada por las fuentes internas
de corriente eléctrica como la actividad del corazén, dicha densidad de corriente puede
ser despreciada debido a que no utilizamos tejido vivo y a que la frecuencias con las que
se desarrolla este proyecto no producen cambios observables o significativos. Por lo tanto,

las ecuaciones[16]y [T7] quedan

VxE = —iouH (18)

VxH=(oc+iwe)E. (19)

Vauhkonen [34] mostré que es vélido despreciar el campo eléctrico producido por la in-
duccién magnética en corrientes eléctricas aplicadas sobre tejido orgédnico y por lo tanto

podemos utilizar la definicién de campo eléctrico E bajo condiciones cuasiestaticas

E=-V¢ (20)

donde ¢ representa el potencial eléctrico. Sustituyendo la ecuacién[20]en 1a[I9]y tomando

la divergencia en ambos lados de la ecuacién queda [34]]

V-(0+iwe)Ve =0. Q1)

De la ecuacién 21] o es la impedancia eléctrica del medio, ¢ es el potencial eléctrico, @
es la frecuencia, y € es la permitividad eléctrica. [21] se convierte en la ecuacion que rige
el comportamiento de los STIE dentro del dominio €2, es decir, la ecuacién gobierna a los
STIE, esto es, la ecuacion que define al campo eléctrico producido por los electrodos de

contacto al hacer pasar una corriente a través del objeto bajo prueba (OBP).

Para frecuencias entre 0 y 10kHz la ecuacion 21| toma la forma

V- (6V$)=0 (22)
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esta aproximacién permite observar distintos valores en la conductividad del tejido orgé-

nico y por lo tanto serd tomada como la ecuacion que define al sistema.

Para un conjunto de potenciales ¢ existe cierto conjunto de conductividades o. El con-
junto de potenciales actuando como condiciones en la frontera son adquiridos por el STIE

permitiendo asi la solucién a las conductividades.

2.1. Tomografia computarizada

La tomografia computarizada (TC) es una técnica de imagen médica ampliamente uti-
lizada que proporciona imégenes transversales detalladas del cuerpo humano. Ha revo-
lucionado el diagnéstico medico al permitir la visualizacién no invasiva de estructuras

anatémicas y condiciones patoldgicas [23]].

La TC se basa en los principios de la tecnologia de rayos X y los algoritmos matemaéti-
cos de reconstruccion. En un sistema de convencional, un tubo de rayos X emite un haz

estrecho que atraviesa el cuerpo del paciente.

Figura 9: Sistema de imdgenes por TC utilizado en hospital Johns Hopkins.
https://www.hopkinsmedicine.org/health/treatment-tests-and-therapies/computed-
tomography-ct-scan.

El haz de rayos X es atenuado de manera diferente por varios tejidos en funcién de su
densidad y composicion atémica. Los detectores colocados en el lado opuesto del paciente
miden los rayos X transmitidos, que luego son procesados por sofisticados algoritmos para

generar imdgenes transversales.

El proceso de reconstruccion de imédgenes en CT implica varios algoritmos matematicos.
Un método comunmente utilizado es la retroproyeccion filtrada, que aplica filtros mate-
maticos a los datos sin procesar recopilados por los detectores. Este proceso mejora la
calidad de la imagen al reducir el ruido y los artefactos, lo que produce representaciones

precisas de la anatomia en la imagen [25]].

Los escaneres CT han evolucionado significativamente a lo largo de los afios. Los equipos

modernos emplean conjuntos de detectores multiples, que consisten en multiples filas o
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Figura 10: Diagrama del principio de operacion un sistema de imagenes por TC.

columnas de detectores que adquieren datos simultdneamente durante una sola rotaciéon
del tubo de rayos X. Esta tecnologia permite tiempos de imagen mds rapidos, mayor

resolucion y calidad de imagen mejorada.

La tarea fundamental de los sistemas de TC es realizar un niimero extremadamente grande
(aproximadamente 500.000) de mediciones de alta precision de la transmision de rayos
X a través del paciente en una geometria controlada con precision. Un sistema bdésico
generalmente consta de una panel, una mesa para el paciente, una consola de control y
una computadora. El panel contiene la fuente de rayos X, los detectores de rayos X y el

sistema de adquisicion de datos [25]].

La TC tiene una amplia gama de aplicaciones en la préctica clinica y la investigacion
médica. Algunas aplicaciones comunes incluyen las imagenes de diagndstico para la de-
teccion y caracterizacion de diversas enfermedades, como trastornos cardiovasculares,
afecciones neuroldgicas, enfermedades pulmonares y patologias abdominales. Propor-
ciona informacion valiosa sobre la densidad del tejido, la morfologia y la presencia de
anomalias. El diagndstico y estadificacion del cdncer TC juega un papel crucial en la on-
cologia al proporcionar informacién detallada sobre la ubicacién del tumor, el tamafio y
la extension de la diseminacién. Ayuda en el diagnéstico del céncer, la planificacién del

tratamiento y la supervision de la respuesta a la terapia.

La guia por TC se emplea en procedimientos minimamente invasivos, como biopsias, dre-
naje de acumulaciones de liquido y ablacidn de tumores. Permite la orientacion precisa de
las lesiones, reduciendo las complicaciones y mejorando los resultados de los pacientes.
Se utiliza para la planificacién de la radioterapia, donde ayuda a delinear los volimenes
de los tumores y las estructuras criticas adyacentes, lo que permite administrar un trata-

miento preciso y minimizar la exposicion a la radiacion de los tejidos sanos [25]].

La investigacion cientifica en CT estd en curso, con el objetivo de mejorar ain mas sus
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Figura 11: Reconstruccién de imagen por un sistema de TC (a) Cerebro (b) Orbitas ocu-
lares (c) pulmones y (d) abdomen.

capacidades. Los avances incluyen algoritmos de reconstruccidn iterativos para mejorar
la calidad de la imagen con dosis de radiacién més bajas, TC de energia dual para la des-
composicion y caracterizacion de materiales, y el desarrollo de técnicas de TC espectrales

que brindan informacién adicional sobre la composicién del tejido.

La técnica es una poderosa modalidad de imagenes médicas que ha transformado el cam-
po de la medicina diagnéstica. Mediante el uso de rayos X y algoritmos mateméticos
sofisticados, los escaneres TC generan imdgenes transversales detalladas, lo que permite
a los médicos visualizar estructuras anatémicas y detectar condiciones patoldgicas. La in-
vestigacion en curso y los avances tecnolégicos continiian mejorando las capacidades de

la TC, prometiendo una precision diagndstica ain mayor y una mejor atencion al paciente.

2.2. Tomografia fotoacustica

La Tomografia Fotoacustica (TFA) es una modalidad emergente de imdgenes biomédicas
que combina las fortalezas de la Optica y el ultrasonido para proporcionar imdgenes de

tejidos profundos de alta resolucién con informacién funcional.

La TFA utiliza luz l4ser pulsada para irradiar tejidos y, como resultado, se producen ondas
de presion debido al aumento de temperatura y volumen (Leahy et al., 2007). Un transduc-

tor de ultrasonido (US= de alta frecuencia monitorea estas ondas de presion y se realiza
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una reconstruccién 3D[T3] Se utiliza luz visible e infrarrojo cercano para realizar TFA. El
contraste en las imdgenes depende principalmente de las propiedades de absorcion de los
tejidos (Beard, 2011). La absorcién Optica es especifica de algunos cromdéforos tisulares
y, cambiando la longitud de onda de la luz, podemos ajustar las imdgenes para obtener un

contraste mejorado para cromoéforos especificos.

Mediante el mapeo de las diferencias en las firmas de absorcion especificas de la oxihe-
moglobina y la desoxihemoglobina, las imdgenes de vasculatura y saturacion de oxigeno

se pueden ser desplegadas en modo 3D como indica la figura[T3]

Melnoma

3D vascular network

(b)

Figura 12: (a) Representacion ejemplar del mecanismo de recoleccidn. El laser ilumina la
muestra y la sefial de ultrasonido resultante es detectada por un transductor de ultrasonido
(US). (b) mapa 3D

El proceso de reconstruccion de imagenes implica procesar las sefales de ultrasonido de-
tectadas para generar imagenes bidimensionales o tridimensionales del tejido. Se emplean
varios algoritmos, como métodos de reconstruccion en el dominio del tiempo, métodos
en el dominio de la frecuencia y algoritmos basados en modelos, para reconstruir la dis-

tribucién espacial de la absorcién dptica en el tejido [[17]].

Figura 13: Proceso de Obtencion de imdgenes por TFA en un ambiente de investigacion.

Cuando un pulso de laser corto es absorbido por el tejido, induce una rdpida expansion
termoeldstica, lo que conduce a la emisién de ondas de ultrasonido. Estas ondas de ultra-
sonido luego son detectadas por una serie de transductores ultrasénicos y se utilizan para

reconstruir imagenes de alta resolucién del tejido [38]].

Los sistemas TFA se pueden clasificar en términos generales en dos tipos: microscopia

fotoacustica (MFA) y tomografia computarizada fotoacustica (TCFA). MFA proporciona
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Figura 14: Diagrama simplificado del efecto fotoacustico.

imagenes de alta resolucién de tejidos superficiales con un enfoque 6ptico fino, mientras
que TCFA ofrece imdgenes de tejidos profundos con una resolucion espacial mds baja

pero una cobertura mds amplia [17]].

Entre las aplicaciones relevantes de estos sistemas, se tiene la visualizacion de vasos san-
guineos y la evaluacién de condiciones vasculares como la aterosclerosis, la cardiopatia
isquémica y las malformaciones vasculares. La TFA puede visualizar la vasculatura del
tumor y proporcionar informacién funcional sobre la oxigenacién y el metabolismo de
los tejidos. Se utiliza para la deteccion, caracterizacién y seguimiento de la respuesta

terapéutica del cancer.

Tiene el potencial de estudiar las imdgenes cerebrales funcionales del cerebro mediante
la deteccion de cambios en la hemodindmica cerebral y la oxigenacién ademés de moni-

torear trastornos neuroldgicos como accidentes cerebrovasculares y tumores cerebrales.

La TFA puede proporcionar informacion funcional sobre la fisiologia del tejido, incluida
la saturaciéon de oxigeno, el flujo sanguineo y la actividad metabdlica. Esta informacién
puede ser valiosa para estudiar diversas enfermedades y monitorear los resultados del

tratamiento.

Mientras la investigacion cientifica en TFA estd en curso activamente para mejorar ain
mads sus capacidades; los avances incluyen el desarrollo de novedosos sistemas y sondas
de imagen, la integracion de TFA con otras modalidades de imagen, como ultrasonido y
resonancia magnética (MRI), y la exploracién de nuevos agentes de contraste y técnicas

de imagen para mejorar la imagen molecular y funcional.

2.3. Tomografia por Impedancia Eléctrica

La tomografia por impedancia eléctrica (TIE) es una técnica de imagen médica no in-

vasiva que reconstruye la distribuciéon de conductividad interna de los tejidos bioldgicos
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basdndose en mediciones de impedancia eléctrica [25, 22, 29, 26].

En EIT, la impedancia eléctrica del objeto bajo prueba se reconstruye a partir de un con-
junto de datos de corriente medidos en la frontera inyectando una sefial periodica de co-

rriente usando una fuente de voltaje constante utilizando los electrodos de superficie.

VCCS
Inyeccién de
corriente en la frontera

Electrodos de =—p
inyeccion

OBP : Objeto Bajo Prueba

X9
Dominio cerrado
bajo prueba

«4— Electrodos de medicion

‘ Medicion de voltaje

en la fronetera

Dominio de la prueba

Figura 15: Diagrama bésico de un sistema de Tomografia por impedancia eléctrica con el
método de los cuatro electrodos.

Los electrodos de superficie se unen al limite del dominio bajo prueba y se conectan a
la instrumentacion. Los potenciales de frontera se miden ya sea inyectando una sefial de
corriente constante a una frecuencia particular (@) con un sistema TIE de frecuencia tnica

0 a varias frecuencias con un sistema multifrecuencia.

La inyeccién de corriente y la medicion de voltaje se realizan, generalmente, con el mé-
todo de cuatro electrodos para evitar la impedancia de la interfaz electrodo-piel o el pro-

blema de impedancia de contacto.

En la figura [15] se presenta un STIE basado en el método de cuatro eléctrodos, la sefial de
corriente alterna (/) se inyecta a través de dos electrodos (llamados electrodos de inyec-
cion) y el potencial inducido ( Vi) desarrollado se mide a través de otros dos electrodos

(Ilamados electrodos de deteccién o o medicién).

Las imdgenes transversales de la distribucion de la conductividad o, alternativamente, la
resistencia especifica (resistividad), deben mostrar un buen contraste. El objetivo de la
TIE es producir tales imagenes. Se ha demostrado [Kohn y Vogelius, 1984a,b; Sylvester y
Uhlmann, 1986] que para distribuciones isotropicas razonables de conductividad es posi-
ble, en principio, reconstruir imagenes de conductividad a partir de mediciones eléctricas

realizadas en la superficie de un objeto [25]].
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EIT ofrece imdgenes en tiempo real, bajo costo y ventajas de seguridad. Utiliza una matriz
de electrodos para inyectar corrientes eléctricas y medir los voltajes resultantes, lo que
permite estimar la distribucion de la conductividad del tejido. Se emplean algoritmos de
reconstruccion, que van desde enfoques lineales a no lineales y bayesianos, para resolver
el problema inverso y generar imdgenes de conductividad. La investigacion en curso tiene
como objetivo mejorar la precision de la reconstruccion, la resolucidén de la imagen y

explorar nuevas matrices de electrodos y técnicas de medicion.

La Tomografia por Impedancia Eléctrica se basa en el principio de que diferentes tejidos
tienen conductividades eléctricas distintas y, al inyectar corrientes eléctricas de baja fre-
cuencia en el cuerpo y medir los voltajes resultantes, es posible inferir la distribucion de

la conductividad dentro del drea de la imagen [26]].

Figura 16: Arreglo de electrodos EIT.

El problema directo en TIE implica modelar la propagacién de corrientes eléctricas a
través del cuerpo y predecir los voltajes resultantes en la matriz de electrodos. Esto nor-
malmente se hace usando métodos de elementos finitos u otras técnicas numéricas. Las
mediciones en la frontera se refieren a las mediciones de voltaje obtenidas en la matriz de

electrodos durante la inyeccion de corrientes eléctricas.

Los algoritmos de reconstruccién en EIT tienen como objetivo estimar la distribucién de
conductividad interna en funcién de los datos de voltaje limite medidos. Se han desarro-
llado varias técnicas, entre ellos los algoritmos lineales, como el método de retroproyec-
cion o el enfoque de matriz de sensibilidad, asumen una relacion lineal entre los cambios
de conductividad y las mediciones de voltaje. Estos algoritmos son computacionalmente

eficientes pero pueden estar limitados por la suposicion de linealidad.

Los algoritmos no lineales, como Gauss-Newton o Levenberg-Marquardt, dan cuenta de

la relacion no lineal entre los cambios de conductividad y las mediciones de voltaje. Estos
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algoritmos ofrecen una precision mejorada pero son mds intensivos desde el punto de

vista computacional.

Los métodos bayesianos incorporan conocimientos previos o restricciones para mejorar
la precisioén de la reconstruccion. Proporcionan un marco probabilistico para estimar la
distribucién de conductividad y pueden manejar la naturaleza mal planteada del problema

inverso en TIE.

i, FY Y Y VY vy vy

/_/,

A

Faa
B

Figura 17: Modelo de Elementos Finitos (izquierda) imagen reconstruida (centro) y se-
cuencia (derecha) de la respiraciéon humana.

La investigacion en curso en EIT se centra en mejorar la precision de la reconstruccion, la
resolucion de la imagen y el desarrollo de matrices de electrodos y técnicas de medicion
novedosas. Los avances incluyen la integraciéon de mediciones multifrecuencia, la incor-
poracién de antecedentes anatomicos de otras modalidades de imagenes y la utilizacién
de técnicas avanzadas de regularizacion de datos para superar los desafios asociados con

la naturaleza mal planteada del problema inverso.

2.4. Reconstruccion de imagen

El proceso de reconstruccién en TIE implica tres componentes, geometria especifica y

posicion de los electrodos, la adquision de datos y el método de reconstruccion.
Hay dos problemas clave involucrados: el problema directo y el problema inverso.

El problema directo se refiere a la obtencién del voltaje interno y la distribucién de densi-
dad de corriente a partir de la distribucion de resistividad con distribuciones en la frontera

de densidad de corriente y voltaje.

Dado p con
condiciones de
frontera Vp

yJo

Encuentra densidad de
corriente J y voltajes V

>

Figura 18: El problema directo obtiene densidad de corriente y voltajes internos
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Implica resolver las ecuaciones fisicas que gobiernan, generalmente basadas en las ecua-
ciones de Maxwell o la simplificacion de estas ecuaciones, para predecir como se propa-
garan las corrientes eléctricas a través del objeto y generar mediciones en la superficie. El
problema directo es esencial para establecer una relacién entre la distribucion de conduc-

tividad interna y los datos de impedancia medibles [26].

Por otro lado, el problema inverso en EIT tiene como objetivo reconstruir la distribucién
de resistividad en funcién del voltaje y densidad de corriente. La solucién numérica del

problema inverso implica la solucion iterativa del problema directo.

El problema inverso es més desafiante ya que requiere superar problemas de datos limita-
dos, ruido y errores de modelado [34].

Dados densidad de

corriente J y

voltajes V internos Encuentra p
o en la frontera > >

Figura 19: EL problema inverso obtiene la distribucion de resistividad.

Resolver el problema directo ayuda a establecer la base teérica de TIE, mientras que resol-
ver el problema inverso permite aplicaciones practicas de imdgenes y monitoreo basadas

en mediciones de impedancia.

2.5. Problema con valores en la frontera

La figura siguiente muestra la definicién del problema con valores en la frontera. Dadas las
distribuciones de conductividad del medio, es posible resolver iterativamente el problema
directo para obtener una distribucion de potencial cuyo conjunto de voltajes medidos en la
frontera del objeto bajo prueba sirve como entrada para la solucién del problema inverso

para dar solucién a la nueva conductividad [34].

Existen tres tipos de tomografia por impedancia eléctrica. La convencional, frecuencia
dual y sistemas multi frecuencia. Este trabajo tiene particular interés en la TIE conven-

cional en el que las imagenes se construyen a partir de dos mediciones en dos momentos
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Figura 20: El problema con valores en la frontera implica la solucién iterativa del pro-
blema directo que sirven como conjunto de valores en la frontera para dar solucién al
problema inverso y reconstruir la imagen a partir de la nueva distribucién de conductivi-
dad.

diferentes para observar el cambio en la conductividad.

Los voltajes medidos son una funcién de cuatro parametros: la posicion y la forma de los
electrodos, la intensidad de las corrientes aplicadas, la distribucion de la conductividad de
la parte del cuerpo de la que se va a obtener la imagen y la forma de esta parte. A partir
de todas las medidas se puede reconstruir una imagen de la conductividad eléctrica. Se
pueden obtener dos tipos de imdgenes. Las imagenes estdticas representan la distribucién
de la conductividad en un momento dado sin utilizar datos de referencia. Por lo tanto, los
algoritmos de reconstruccion utilizan una sola serie de medidas. Las imdgenes dindmicas
representan la variacion de la distribucion de conductividad entre dos instantes. EIT ge-
nera imadgenes transversales de la distribucion interna de la impedancia eléctrica de forma

continua, lo que explica su alta resolucién temporal [33]].

Las imagenes obtenidas, que representan un cambio de conductividad en el dominio del
tiempo, se denominan imagenes diferenciales. Esta imagen muestra la evolucién de la

resistividad del tejido entre los puntos de referencia y de datos [26].

La técnica contempla extraer una imagen de impedancia de referencia (usualmente de-
nominado: "phantom") de las imdgenes de impedancia que representa el estado inicial o
de referencia del objeto o medio. Al sustraer la imagen de referencia se promueve resal-
tar los cambios en la conductividad eléctrica provocados por factores como la actividad
fisioldgica, el movimiento de fluidos o las alteraciones estructurales o simplemente las

propiedades eléctricas del objeto bajo prueba.

Si bien técnica de imagen diferencial es sencilla y ampliamente utilizada, tiene limita-

ciones. Asume que los cambios en la conductividad son relativamente pequefios entre las
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imagenes y que el "phantom.® representativo del estado inicial. Si se producen cambios
significativos entre las mediciones o la referencia no es precisa, la eficacia puede verse

comprometida.

2.6. Linearizacion

El enfoque més preciso se basa en el siguiente algoritmo: se configura un pardmetro de
transformacion (Ac) para determinar el voltaje, V, producido a partir de la distribucién de

conductividad, c.

V=A:xc. (23)

c1 =c,+Ac. 24)

A, es una funcién de ¢, por lo que es necesario asumir una distribucién inicial, cg. Se
calcula la V esperada y se compara con las tensiones reales medidas, Vm. Se puede de-

mostrar que se da una estimacion mejorada de ¢ por (2).

El valor ¢ mejorado se usa luego en la iteracion para calcular una estimacion mejorada
de V. Este proceso iterativo continda hasta que se alcanza algin punto limite apropiado.
En presencia de medicién de ruido, la iteracion se detiene cuando la diferencia entre V
y Vm estd dentro del margen de error generado por un ruido conocido en los datos. Hay
algunas dificultades practicas asociadas con este enfoque: una gran variacién de ¢ no

puede producir pequeiias variaciones de V [23]].

2.6.1. Newton-Raphson

El algoritmo de reconstruccién lineal de Newton-Raphson en la TIE se emplea para re-
construir imagenes de distribuciones de conductividad interna,lo que lo convierte en una

herramienta valiosa en diagndstico e imagenes médicas.

Funciona refinando iterativamente la estimacién de distribucién de conductividad basada
en datos de impedancia medidos y calculados. Comienza con una suposicion inicial de la
distribucién de conductividad y actualiza iterativamente la estimacion mediante la lineali-
zacion de las ecuaciones del problema directo. Esta linealizacion permite que el algoritmo

resuelva un sistema de ecuaciones lineales utilizando el método de Newton-Raphson.

Durante cada iteracidn, el algoritmo calcula la diferencia entre los datos de impedancia
medidos y los valores de impedancia estimados en funcién de la distribucién de conducti-

vidad actual. Luego actualiza los valores de conductividad para minimizar esta diferencia,
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utilizando el método de Newton-Raphson para resolver el sistema de ecuaciones lineales
resultante [33]].

El proceso de refinamiento iterativo contintia hasta que se logra la convergencia, donde
la diferencia entre los valores de impedancia medidos y estimados se minimiza dentro
de una tolerancia predefinida. La distribucion de conductividad reconstruida se obtiene

entonces como resultado final.

El método de Newton-Raphson y el método de elementos finitos (MEF) estan estrecha-
mente relacionados en el contexto de la TIE. EI MEF se usa cominmente como marco
matemadtico para modelar el problema directo en TIE, mientras que el método de Newton-
Raphson se emplea en los algoritmos de reconstruccion iterativos para resolver el proble-

ma inverso.

En el FEM, el objeto o medio del que se obtienen imédgenes se divide en pequefias subre-

giones denominadas elementos finitos.

FE model for the circular tank
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Figura 21: Malla con elementos finitos para 16 electrodos en superficie

Cada elemento se describe mediante un conjunto de ecuaciones que gobiernan el com-
portamiento de la impedancia eléctrica dentro de ese elemento. Estas ecuaciones general-

mente se derivan de las ecuaciones de Maxwell o aproximaciones simplificadas.

Al resolver el problema inverso en EIT, se aplica el método de Newton-Raphson para
refinar iterativamente la distribucion de conductividad estimada. En este contexto, el FEM
se usa para linealizar las ecuaciones del problema directo y formar un sistema lineal de
ecuaciones. Luego, el método de Newton-Raphson resuelve este sistema de ecuaciones

para actualizar los valores de conductividad en cada iteracion [?].

En general, la combinacion del método de elementos finitos y el método de Newton-
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Raphson permite modelar el problema directo usando MEF y la solucién iterativa del
problema inverso usando el método de Newton-Raphson, lo que facilita la reconstruccién

de las distribuciones de conductividad interna en EIT.

Sin embargo, es importante tener en cuenta que el algoritmo lineal de Newton-Raphson
asume una relacion lineal entre la conductividad y la impedancia, que puede no ser vélida

en algunos casos.

Las no linealidades pueden introducir errores en las imagenes reconstruidas, particular-

mente cuando existen grandes variaciones de conductividad.

En conclusion, el algoritmo de reconstruccion lineal de Newton-Raphson es una herra-
mienta valiosa en TIE, que ofrece un enfoque iterativo para refinar la distribucién de

conductividad estimada en funcién de los datos de impedancia medidos y calculados.
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3. Sistema de Tomografia por Impedancia Eléctrica

Este capitulo presenta el sistema de instrumentacidn utilizando Red Pitaya.
Se detallan los componentes del sistema que abarca el disefio del tanque de
pruebas, la insercién de electrodos, el diseno de la fuente de corriente con-
trolada por voltaje y la electrénica periférica como amplificadores de instru-

mentacion y filtros.

3.1. Introduccion al sistema

La versién completa del proyecto contempla un sistema TIE con 16 canales utilizando la
tarjeta de adquisicion de datos Red Pitaya STEMlab 125-10 (RP) como unidad central de
control. Esto es, la RP funge como la generadora de la sefial periddica que permite inyectar
una corriente a través de electrodos dispuestos en una geometria especifica. Dicha sefial
serd la entrada de la fuente de corriente controlada por voltaje (VCCS: voltage controlled
current source), que a partir de los 16 pines de entradas y salidas digitales (I/O) serdan
usados en la seleccion de los 16 canales de los multiplexores que dirigirdn la inyeccion

de corriente y medicién de voltaje en la frontera del objeto bajo prueba.

La sefial en cada par de electrodos de medicién es detectada por la entrada analdgica de
radiofrecuencia de la RP. Los valores de voltaje detectados en los electrodos, son almace-

nados y procesados por la PC para el eventual despliegue de la imagen en pantalla.

Se eligi6 la conexidn ethernet para utilizar la interfaz de usuario y acceder al compendio
de aplicaciones integradas en la RP. El control completo del sistema TIE se realiza en
Matlab, aunque RP también acepta Python [15]].
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Figura 22: Diagrama simplificado del sistema de adquisicion de datos.

3.2. Red Pitaya

El proyecto Red Pitaya 125-10 STEMlab es la plataforma de adquisicion de datos asequi-
ble de la gama ofrecida por Red Pitaya [[15].

Daisy chain connector SD card with Linux OS
i : Y o
(sATA) Power (Micro USB) Console (Micro USB)
usB

Dual core ARM cortex A8 + FPGA
Ethernet

Extension connector Remote access

slow analog I0s, 12C, SPI, UART,
ext. clock

(. redpitaya

Extension connector

RFinputs -
GPIOs

125Msps 14bit

RF outputs
125Msps 14bit

Figura 23: Red Pitaya 125-10 STEMIab.

Integra convertidores analdgico-digital (CAD) y digital-analégico (CDA) con resolucién
de 10 bits y 125x10° muestras cada segundo ademds de la FPGA Xilinx Zynq 7010 [16] .
Uno de los beneficios principales es el acceso remoto a través de la interfaz de usuario en
aplicacion web con conexion por cable ethernet o WiFi. Contiene 2 entradas y 2 salidas
andlogicas de radiofrecuencia con un ancho de banda de CD — 50 MHz y CD — 40 MHz,
respectivamente, para generacion o adquisicion de sefiales. Incluye un Dual-core ARM

cortex A9 lo que permite montar una version de Linux para controlar el sistema completo.
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Figura 24: Rep Pitaya STEMlab 125-10 conectada.

La resolucién de los convertidores CAD y CDA, el ancho de banda de las entradas y
salidas, la frecuencia de muestreo y la posibilidad de conexién con Matlab lo convierte
en una opcion ideal para un sistema TIE, la figura 24] muestra el modelo conectado a la

corriente eléctrica.

3.3. Multiplexores

Los multiplexores en un sistema TIE permiten la utilizacion eficiente de los canales de
medicién, reducen la complejidad del sistema, ahorran costos al estar disponibles en una
amplia gama, escalabilidad y flexibilidad, lo que los convierte en una opcidn dptima para

la adquisicion de datos con multiples estimulos.

Debido a las caracteristicas del sistema expuesto en el subcapitulo 3,1 se ha optado por
modelo CD74HC/HCT4067 [1]]. Los CD74HC/HCT4067 son multiplexores/demultiplexores
(MUX/DEMUX) anal6gicos de 16 canales con cuatro entradas de direccion (S0 a $3), una
entrada de activacion (Enable := E), dieciséis entradas/salidas independientes (Y0 a Y'15)

y una entrada/salida comun (Z).

Contiene dieciséis interruptores analdgicos bidireccionales, cada uno con un lado conec-
tado a una entrada/salida independiente (Y0 a Y'15) y el otro lado conectado a una entra-
da/salida comun (Z). Con E LOW, se selecciona uno de los dieciséis interruptores (estado
ON de baja impedancia) por SO a S3. Todos los interruptores no seleccionados estin en el
estado APAGADO de alta impedancia. Con E ALTA, todos los interruptores estin en el
estado APAGADO de alta impedancia, independiente de SO a S3.

Las entradas/salidas analdgicas (YO a Y15 y Z) pueden oscilar entre VCC como limite

positivo y GND como limite negativo. VCC a GND no puede exceder los 10 V.
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Figura 25: Diagrama funcional del multiplexor CD74HC4067 fabricado por Texas Instru-
ments [I1]].

Se propone un conjunto de cuatro multiplexores, dos de los cuales, recibirdn la sefial de
salida de la fuente de corriente controlada por voltaje (VCCS) e inyectardn la sefal en cada
uno de los 16 electrodos como sea necesario, los dos multiplexores restantes se utilizan
para realizar la medicion de voltaje y estan conectados al amplificador de instrumentacién

y los filtros. El conjunto de multiplexores es alimentado con 5[V].

3.4. Fuente de corriente controlada por voltaje

La fuente de corriente controlada por voltaje (VCCS) juega un papel clave en la TIE por-
que permite la generacion de patrones de corriente controlados con precision dentro del
objeto o medio del que se obtienen imdgenes. Al variar la amplitud y el patrén de estas
corrientes, es posible obtener mediciones de la distribucion de voltaje en las posiciones
de los electrodos [39]. Ademads, la VCCS permite flexibilidad en la seleccién de diferen-
tes patrones para obtener imdgenes Optimas. Se pueden implementar varios patrones de
corriente, como la inyeccion de corrientes entre diferentes pares de electrodos o el uso de
técnicas de multiplexado. Estos patrones ayudan a recopilar datos diversos, lo que mejora

la calidad de la reconstruccion de la imagen de impedancia.

Se ha optado por la arquitectura de VCCS presentada en [21]]. La figura 26| muestra el
circuito eléctrico, donde V;y corresponde a la sefial de voltaje suministrada por la tarjeta
Red Pitaya y el OpAmp representa un amplificador operacional modelo LM7171 [12]. A
partir de las leyes de Kirchhoff, se analizan los nodos V, y V,, y se llega a que I} = I, + D>,
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;= Iy + 1.

Figura 26: Arquitectura de VCCS con LM7171

Sabemos que la entrada en el OpAmp es tedricamente infinita, por lo que I, = I, =~ 0.

Entonces I} = I, e I3 = 14, que en términos de voltaje se ve como

Vx_VIN _ Vz_Vx
Ry Ry

Ry Roq

despejando a V, y V; de su respectiva ecuacién 23]y 26 tenemos que

_Vin+V;
2

R
vozvy(R—2;+1)

Por otra parte V, = V,, por lo que sustituyendo V, en la ecuaci(’)n@

Vx

Ryy+Ry\ ViN+V,
VO -
R 2

asi mismo, sabemos que I, = I4 + Is, es decir

También se puede ver como

(25)

(26)

27)

(28)

(29)

(30)
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I,R24Ry, = RopVy 4 Ro1V, =V, (Rou + Rap) (31)

ahora asumimos que Ry = Ry, + Ry, sustituimos las expresiones de V, =V, y V, en la

ecuacion [31]y simplifando términos, se llega a

Vi

IL=—
? Ry

(32)
lo que nos permite concluir que la corriente de salida del sistema sélo depende de Vjy y

una resistencia.

El circuito mostrado en la figura 26 ha sido implementado en una placa de prueba como

muestra la figura siguiente.

Con el voltaje de salida méximo de Red Pitaya de hasta 1V, deseamos establecer el valor

de Ry, de modo que el voltaje de entrada Vyy pueda estar en ese rango.

Por tal motivo, los valores de elementos elegidos son: Ry = 2kQ, R, = 20kQ, Ry, = Ry, =
10kQ. De la ecuacién [32]y sustituyendo Viy y Ryp, la corriente de salida Ip queda

v 0,25V
N T 25uA. (33)

Iy = — o
97 "Ry, 10kQ

El valor de corriente I se establece como el valor de inyeccion en este trabajo. La arqui-
tectura de VCCS propuesta se pone bajo prueba con el objetivo de establecer la idoneidad
en aplicaciones de TIE. De la figura 26 tomamos a V) como la sefial de salida a evaluar

con ayuda del osciloscopio.

La figura[28] es el voltaje de salida Vj, los resultados observados muestran un voltaje de
268mV auna frecuencia de 10,01kHz. Tomando estos resultados para construir una sefial

de corriente de salida para contrastarlo con la corriente tedrica obtenida en [3.4]
Tomando el valor de la carga Z de 10k y el voltaje Vp obtenido de la implementacion de

la VCCS se llega a que la corriente de salida medida es

. _ Vo _268mv
O~ 7 7 10kQ

=26,8UA. (34)
El valor de corriente obtenido en [34] es la corriente que se inyectard al tanque. Dicho

valor se encuentra cercano al valor tedrico entregado por la VCCS en . Comparando estos

resultados obtenemos un error experimental de 7,2 %.
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Figura 27: La figura (a) muestra la implementacion de la fuente de corriente controlada
por voltaje. La sefial es proporcionada por una de las salidas RF de la Red Pitaya con
amplitud de 0,25V y frecuencia de 10kHz, dicha sefial es la entrada a un seguidor de
voltaje para luego dirigirla a la entrada del amplificador. La figura (b) es el circuito en
Multisim con los mismos valores de elementos.

El circuito se ha simulado en Multisim respetando los valores de elementos propuestos.
En la simulacién el resultado para el voltaje Vp es 248,72mV y una corriente de 35,35uA

y se muestran en la figura 29]

El valor V obtenido es simulacidn de 248,72mV es similar al valor de la medicién y al

valor en el desarrollo tedrico. Los resultados se muestran en la tabla siguiente.

ToA  VomV

Teobrico 25 250
Medido  26.8 268
Simulado 24.28 248.72

Cuadro 1: Comparacion de las salidas I, V) obtenidas a partir de la VCCS mostrada en la
figura [26]e implementada y simulada en la figura[29]
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D Amplitude ,
| Frequency 10.01kHz
Amplitude 236mV

Chl £ -127mV _ 296.599Hz

Figura 28: Sefial de voltaje observada, corresponde al voltaje de salida Vp de la VCCS.
Se registra un voltaje de 268mV y una frecuencia de 10,01kHz.

VCCS
- Transient ., O
400m w(5)
200m V (PR2)
S 100m 126.3158u
©  Om -401.2084m | _
o 76.4803u
= -100m 302.2778m
P:> -200m -49,83551 -
T03.4863m
-300m -14.1162k |
-20.0660k --
-500m :
Op 50p 100p 150u 200p 250p 300p

Time (s)

Figura 29: Voltaje Vp,, obtenido a partir de la arquitectura de VCCS presentada en la
ﬁguracuyo valor RMS es Vp = nyﬁ = 248.72mV .
Se muestra la comparacién de la VCCS presentada en el circuito de la figura [26] Valida-

mos el analisis realizado al obervar cambios minimos en las variables de interés.

Bajo estas condiciones es preciso comprobar la estabilidad de la fuente de corriente. Para

tal efecto se realizard un andlisis en frecuencia utilizando cargas Z diferentes.

El analisis se realiza en Multisim y recorre un ancho de banda de 10M Hz valor mds que
superado por las aplicaciones convencionales de TIE en material biolégico, por la misma
razon se ha elegido valores de carga Z que van de 1k€ hasta los 50k€2 valores usuales de

impedancia relacionada con tejidos biolégicos.

La figura [30| muestra el resultado en simulacién del barrido en frecuencia para las cargas
determinadas. Se observa que la amplitud de la sefial de corriente a la salida de la VCCS

es de 35,35uA y mantiene ese valor hasta la frecuencia de 1MHz, también observamos
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que la fase se mantiene casi intacta hasta cercanos los 100kHz donde comienza una caida

considerable de la amplitud de la corriente.
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Figura 30: Diagrama de bode simulado a partir del circuito implementado en la figura
(16). Se eligen valores de carga Z desde 1kQ2 y hasta 50k€2. Las frecuencias van de 1kHz
y hasta 10MHz.

Para realizar el analisis en frecuencia de la VCCS se opta por la aplicacion *Bode analizer’
incluida en las herramientas de Red Pitaya. Para tal propdsito se mantienen los valores de
parametros utilizados en el circuito de la figura (16) y los valores comerciales de carga
elegidos son Z| = 1kQ, Z, = 10kQ, Z3 = 22k, Z4 = 39k, Z5 = 51kQ y frecuencias de
1kHz hasta 10MHz.

Los resultados de la simulacion y el circuito fisico propuesto muestran que la fuente de
corriente se mantiene estable a un voltaje de entrada. Es a partir de 1M Hz cuando la sefal
decae lo que nos permite un rango amplio para aplicaciones de TIE. Se establece, por
lo tanto, que la VCCS es idonea para aplicaciones TIE, en este trabajo se utilizara dicho
ancho de banda, de 1Khz y hasta IMH?z.
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Figura 31: Anilisis en frecuencia de la VCCS. La sefial de voltaje que entra al circuito es
proporcionada por una de las salidas RF de la Red Pitaya con una amplitud de 0.3 mV.

3.5. Tanque

Para el disefio del tanque se ha contemplado un contenedor cilindrico de acrilico de
10[cm] de didmetro y 6[cm] de alto.

Figura 32: Render con arreglo circular de 16 electrodos para tanque EIT.

La base del tanque se ha disefiado en Fusion 360 e impresa en 3D. El disefio marca la

posicidn precisa de los 16 electrodos en un arreglo circular, ademds de brindar soporte y
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facil acceso a cada canal de MUX.

3.6. Arreglo de electrodos (16 canales)

Se contempla una disposicién horaria de los electrodos habilitados en el tanque EIT. La

dispocidn de electrodos se muestra en la siguiente figura.

Figura 33: Disposicion de electrodos en arreglo circular.

Se ha convenido que el sentido horario sea el sentido de la inyeccién y adquisicion de

datos. Los electrodos estan rotulados a partir de EO1 hasta E16.

3.7. Conexion

El conector SMA (o Subminiatura A) tiene una impedancia de 50 ohms y puede manejar
frecuencias de hasta 17 GHz. Son lo suficientemente pequefios para la mayoria de las
aplicaciones de RF de consumo y utilizan una carcasa roscada para crear conexiones
mecdnicas solidas. Los conectores SMA macho tienen un pin central y roscas internas,
mientras que los conectores SMA hembra tienen una manga central y roscas externas.
Los conectores SMA generalmente se usan para conexiones de sefiales GPS y celulares,
aunque también se usan en otras aplicaciones de RF. El problema més comin cuando
se trabaja con conectores SMA es la posibilidad de confusion con conectores SMA de

polaridad inversa.

U.FL es bueno hasta 6 GHz y generalmente se usa en aplicaciones donde nada mas cabria.
A menudo se utilizan en tarjetas WiFi para portatiles y sistemas integrados. L.os conecto-
res macho U.FL son piezas de montaje en superficie soldadas directamente al host. Los
conectores hembra generalmente se fabrican como un conjunto de cables con un cable

doblemente blindado de 1,32 mm de alta calidad. Los conectores hembra U.FL se basan
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Conector

Conector U.FL A IPEX
SMA Macho

Figura 34: Conector SMA a U.FL.

en la presion de la forma del conector para mantenerlo seguro. Esto forma una conexién "a
presion’. Como resultado, los conectores U.FL hembra se desgastaran después de varias
conexiones y deberdn reemplazarse, ya que generalmente no estin destinados a conectarse

y desconectarse varias veces.

Cada conector U.FL contempla cuatro derivaciones que serdn conectados a cada canal del
MUX 1-4 y se tienen 16 canales.

3.8. Acondicionamiento de senales

El principal objetivo de la etapa de amplificacion en un sistema TIE es aumentar las sefia-
les eléctricas débiles, debido a diferentes factores, obtenidas directamente de los electro-
dos en superficie. La amplificacion es necesaria para aumentar la amplitud de la sefial a un
nivel que el sistema de adquisicion de datos pueda medir y procesar con precision ademas
de mejorar la relacién sefial-ruido, lo que permite mediciones de impedancia precisas y
confiables. Los cambios de impedancia dentro del objeto bajo prueba (OBP) suelen ser

pequeios y las diferencias de potencial medidas pueden estar en el orden de microvolts.

El ruido debe minimizarse al extremo mds bajo de tal forma que sea posible acoplar las
impedancias en cada etapa del sistema, mateniendo el voltaje de salida por debajo de 1 V

para permanecer en el rango completo para la entrada a la Red Pitaya (RP).

El filtrado juega un papel crucial en la reduccion del ruido y la interferencia no deseados,
mejorando asi la calidad de las sefiales adquiridas. La etapa de filtrado generalmente em-
plea filtros de paso bajo o de paso de banda para eliminar el ruido de alta frecuencia o
las sefales no deseadas fuera del rango de frecuencia de interés, en nuestro caso el rango
entre 10 kKz y 1 MHz, esto garantiza que solo las sefiales relacionadas con la impedancia
dentro del rango de frecuencia especificado se retengan para su posterior procesamiento

y analisis.
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El filtrado también ayuda a eliminar los artefactos que pueden surgir debido a la confi-
guracion de la medicidn, la disposicion o problemas de contacto de los electrodos. Estos
artefactos pueden introducir sefales no deseadas en los datos medidos, lo que afecta la
precision en la reconstruccion de la imagen. Las técnicas de filtrado, como la eliminacién
de la desviacion de linea de base, pueden eliminar estos artefactos de manera eficaz y

mejorar la precision de los datos adquiridos.

Al incorporar etapas de amplificacion y filtrado en el sistema EIT, las sefiales adquiridas
se pueden amplificar adecuadamente a un nivel medible mientras se reducen el ruido
y la interferencia. Esta combinacién ayuda a mejorar la precision, la sensibilidad y la
confiabilidad de las mediciones de impedancia, lo que lleva a una reconstruccién mas
precisa de la distribucion de conductividad interna en las imdgenes de TIE, y debido a las
razones expuestas, se integran al sistema general subcircuitos individuales que consisten
en un amplificador de instrumentacién y un amplificador de salida de un solo extremo

ademads de un filtro de paso de banda y un circuito de eliminacién de CC.

3.9. Amplificacion

Analog Devices, el fabricante del amplificador de instrumentacién (Al) AD620 [10], es
una empresa de semiconductores de renombre conocida por producir componentes elec-
tronicos confiables y de alta calidad. E1 AI AD620 se ha utilizado ampliamente en varias
aplicaciones, incluida la instrumentacion médica, y ha establecido un historial de confia-
bilidad y rendimiento. Ofrece un amplio ancho de banda de 1 MHz (superando nuestras
necesidades) y alta impedancia de entrada lo que lo hace adecuado para aplicaciones EIT

que involucran una amplia gama de frecuencias.

Ofrece un amplio rango de ganancia (de 1 a 10000) que se puede ajustar para adaptarse
a requisitos especificos. Ademds, el Al AD620 estd disefiado para ofrecer caracteristicas
de bajo ruido y distorsion. Presenta ruido de voltaje de entrada bajo, ruido de corriente
bajo y distorsién armoénica baja, lo que garantiza que las sefales amplificadas mantengan
una alta fidelidad. Esto es particularmente crucial en TIE, ya que permite la preservacion
de pequeiios cambios de impedancia dentro del OBP mientras minimiza la introduccién
de ruido y distorsiones adicionales durante el proceso de amplificacion. Incorpora una
referencia de voltaje interna, lo que elimina la necesidad de una referencia externa y
simplifica el circuito del amplificador. También proporciona una alta relacion de rechazo
de modo comin (CMRR) y proteccion de entrada, lo que garantiza una amplificacion
precisa de las sefiales diferenciales y robustez frente a la interferencia de modo comun.
Un CMMR alto (idealmente infinito) denota un amplificador con un ruido de modo comiin

minimo, y es una caracteristica muy deseable de nuestro amplificador de entrada.

En general, las ventajas de usar el amplificador AD620 en un sistema EIT incluyen su alta
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ganancia y precision, caracteristicas de bajo ruido y distorsién, ancho de banda amplio,
opciones de fuente de alimentacidn flexibles, caracteristicas integradas, bajo consumo de
energia y confiabilidad comprobada. Estas cualidades hacen que el amplificador AD620
sea ideal para amplificar sefales relacionadas con la impedancia y mejorar la precision y

confiabilidad de las mediciones TIE.

Por las especificaciones de disefio, la seleccion de ganancia en el AI AD620 se realiza

conforme a [|31]]:

| 49,4kQ

1 (35)

G

Eligiendo R = 10k€2 obtenemos una ganancia G = 5,94.

Se afnade un circuito integrador a la salida del Al esto ayuda a eliminar cualquier compen-
sacion de CC presente. Las compensaciones de CC pueden surgir debido a varios factores,
como la polarizacion del electrodo o la polarizacion del amplificador. Estas compensa-
ciones pueden interferir conmediciones de impedancia precisas en EIT, ya que pueden
introducir un cambio de linea de base en los datos adquiridos. Al integrar la sefal, la
compensacion de CC se elimina de manera efectiva, lo que da como resultado una sefal

centrada alrededor de cero, lo cual es deseable para célculos de impedancia precisos.

V [\ Ome—t \
10kQ 2 | AD620

VI N ] — 1MO

vy

O Vour

VREF

100nF

ﬁ_
N

Figura 35: Amplificador de Instrumentacion con circuito integrador.

Debido a que las sefiales de entrada al Al provienen del arreglo de multiplexores, es nece-
sario implementar una etapa de cancelacion de corriente continua (CC), por tal motivo, se
incluye un amplificador operacional de propdsito general LM741 acoplado directamen-
te a la salida del Al Para ello creamos lo que se conoce como circuito integrador. Esto
se usa en lugar de un filtro de CA antes del Al lo que habria alterado drasticamente la

respuesta del sistema. Este integrador simplemente resta la sefal de CC observada a la
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salida del Al mediante un bucle de retroalimentacién capacitiva y dejando la sefial de CA
sin alteraciones, actia como un filtro de paso alto, lo que permite que pasen las sefiales
relacionadas con la impedancia de baja frecuencia, al tiempo que reduce el impacto del
ruido y las sefiales no deseadas fuera del rango de frecuencia de interés. La integracion de
la sefial de salida puede ayudar a estabilizar el sistema de medicién al reducir los efectos

del ruido y las fluctuaciones de alta frecuencia.

Los cambios rdpidos en la sefial de impedancia pueden provocar variaciones dindmicas

que introducen inestabilidad en la medicion.

Se ha discutido la relevancia de la etapa de filtrado en sistemas TIE, de acuerdo con
nuestras especificaciones de disefio, se precisa que la etapa elimine las sefiales de CC y

todas las sefiales que superen los 100 KHz.

Como principio fundamental, se busca eliminar las fuentes de ruido de baja frecuencia
como el ruido ambiental y el ruido de alta frecuencia generado por el funcionamiento del

circuito.

3.10. Filtrado

Un filtro pasa banda se construye a partir de un filtro de paso alto y de paso bajo en serie,
dejando una banda funcional. El propdsito de un filtro pasa banda es aislar y extraer un
rango de frecuencia deseado de un espectro mas amplio de sefiales. Consiste en una com-
binacién de componentes de filtro paso alto y paso bajo que trabajan juntos para definir
las frecuencias de corte superior e inferior de la banda de paso. La parte izquierda del cir-
cuito mostrada en la figura siguiente corresponde a un filtro RC paso alto. La frecuencia

inferior de corte se calcula asi

Filtro Filtro
Paso alto Paso baja
—] | W
C1 =200pF Ry = 13,6kQ
R = 1kQ C, = 100pF

Figura 36: Diseiio de filtro pasa banda.
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1
fclow = A 5~ (36)

27T * RC
Esto permitird conservar las frecuencias mayores a f;,,, mientras que la frecuencia supe-

rior de corte fepign s€ calcula ast

1
fchigh = A D (37)

27 * R2Co
lo que conserva las frecuencias por debajo de la frecuencia superior de corte fepion ¥

atenua las que estan por debajo.
Se tienen las frecuencias feiow ¥ fenign de 0,79 Hz a 117,025 kHz respectivamente.

Como ultima etapa del sistema, se busca acoplar la impedancia de salida del filtro pasa
banda con el puerto de entrada a la RP, lo que implica disefar un circuito tal que la
impedancia de salida de la fuente coincida con la impedancia de entrada de la carga.
Cuando la impedancia se adapta correctamente, se produce la méxima transferencia de

potencia y se minimizan las interferencias o pérdidas de la sefal.

Se prefiere un circuito no inversor debido a que no invierte la polaridad de la sefial, lo que
permite una transferencia de sefial directa y conserva la relacién de fase. El circuito no
inversor puede disefiarse para proporcionar una transformacion de impedancia, haciendo
coincidir la impedancia de salida de la fuente con la impedancia de entrada de la carga
logrando una transferencia de sefal eficiente, igualaciéon de impedancia, preservacion del
nivel de sefial y estabilidad en los circuitos. Ademads, permite una interfaz adecuada entre

diferentes componentes y etapas, lo que garantiza un rendimiento 6ptimo del sistema.

—Vec

Figura 37: Circuito no inversor.
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La amplificacion de la senal después del filtrado permite que el valor maximo de la sefial

procesada alcance el RP. Para tal efecto, la expresion que permite obtener la ganancia es

R
G=1+

f
R (38)

con Ry = 10kQ y R; = 1kQ la ganancia G es de 11 y aunado a la ganancia del IA en @
tenemos que la ganancia global del sistema es Gr = 66 lo que implica una ganancia en

decibeles de

20 «log(Gr) = 36,39dB (39)

3.11. Elementos

La siguiente figura muestra el diagrama completo del sistema TIE implementado con las

etapas definidas.
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MUX4S0 —] DIO6 N

MUX352 —] DIOSN

MUX3 50 ——] DI04 N
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Figura 38: Sistema de adquisicion de datos con RP.
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A partir del circuito mostrado en la figura anterior, se ha disefiado en Fusion 360 [§] la

placa de circuito impreso ademaés de la base del tanque.

'mml'lIHll-

Figura 39: La base del tanque y la placa de circuitos impresos (PCB) se ha disefiado en
Fusion 360. Se conservan los valores de elementos en el disefo del circuito.

La figura [39 muestra el modelo listo para produccién del circuito mostrado en la figura
[38] El circuito completo del sistema de adquisicién de datos realizado para PCB puede

verse en el apéndice.

3.12. Adquisicion de datos

El sistema de TIE utiliza la aplicacién de servidor SCPI (Standard Commands for Pro-

grammable Instruments) incluida en RP.

®
Sources Documentation Create own CPI sel Teaching Python
WEB materials programming

application

Figura 40: Suite de aplicaciones de desarrollador Red Pitaya
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El servidor SCPI brinda el entorno necesario para sincronizar el script en Matlab con
la tarjeta de adquisicion de datos. Cada RP tiene una IP y puerto asignado, mismo que

servird para la creacion de un cliente TCP para comenzar la comunicacion.

Una vez configurada la comunicacion, se puede iniciar con la inyeccién de corriente a
través de cada para de electrodos. Para tal efecto, directamente en la interfaz grafica se
pueden editar 2 pardmetros basicos como son la amplitud y frecuencia de la sefial AC
que ingresa a la fuente de corriente controlada por voltaje. Pardmetros adicionales como
el nivel del disparador y el tiempo de espera entre generacion de sefiales son fijados de
inicio atendiendo a las recomendaciones del fabricante [[15] En este punto ya es posible

inyectar la sefial de corriente en el tanque.

De la disposicion de electrodos mostrada en el capitulo anterior, se conserva la convencién
de la direccién horaria de los electrodos inicando en 1 y terminando en 16. Cada par
adyacente de electrodos (iniciando con electrodos 1 y 2) serdn seleccionados a través
de los MUX 1 y 2 para servir como patrén de inyeccion de corriente proveniente de la
VCCS. Todos los demads electrodos son habilitados con los MUX 3 y 4 para funcionar
como puntos de medicién (iniciando con el electrodo 3). La medicidn entonces se realiza
del electrodo 3 al 16. Una vez que el proceso de inyeccion por el primer par de electrodos
adyacentes y la captura de datos termina, el proceso se repite pero recorriendo la posicion
de los electrodos. Esto es, ahora la sefial de voltaje generada por la RP y alimentada a la
VCCS es dirigida por el MUX 1y 2 a los electros 2 y 3 para que la medicion se realice en
los electrodos 4 y hasta el 1. El almacenamiento y despliegue de dichas sefales se realiza

en tiempo real en la interfaz grafica.

En total se obtendrian 256 mediciones individuales de voltaje en la frontera del objeto

bajo prueba, sin embargo esto tiene matices en la practica.

3.13. Software de procesamiento
3.13.1. Descripcion general del software

Para el despliegue de las sefiales obtenidas por la iteracion de los electrodos de inyeccion
y medicién, se implement6 el script desarrollado por Andrew J. Schluchter. La implen-
mentacion contemplo la actualizacion de la integracion entre el dispositivo propuesto y la

electrénica subyacente como la adquisicién de datos con RP.

Se ha desarrollado una interfaz grifica de usuario que permite mapear el proceso del
sistema, desde la inyeccién de corriente, la iteracion de electrodos y la presentacion de la

imagen reconstruida.

La siguiente figura muestra el panel de control desde el que se puede iniciar el proceso.
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Figura 41: GUI Matlab EIT

Signal at electrode #16

T

05

o
o

La disposicion de los botones permite iniciar o bloquear el proceso ademds del despligue

de la senales.

Figura 42: GUI Matlab despliegue de imagen reconstruida

Como etapa final del despliegue de informacidn, se muestra la imagen reconstruida que

corresponde a la medicién de los eventos.

3.14. Reconstruccion de imagenes

A partir de los datos obtenidos del arreglo de electrodos se propone la exploracién de

software libre EIDORS con algoritmos de reconstruccién de imégenes [6].

EIDORS ofrece la posibilidad de utilizar la imagen diferencial para recrear el objeto bajo
prueba, por tal motivo, se requiere la informacion de voltaje con el tanque en «vacio» (sin

objeto bajo prueba) que serd utilizada como referencia.
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I Generacién de sefial senoidal. V I = Pardmetros de generaci6n.

Amplitud, frecuencia y offset.

Pardametros de adquisicién. .
d — Adquisicion de sefial. Vrms

Delay, trigger y frecuencia

de adquisicion

I Iteracién por par de electrodos I

Si Guarda todas las sefiales obtenidas

Escribe pardmetros del evento

Cierra conexion RP

RP In/Out - En - MUX1

RP In/Out - Em - MUX2

RP In/Out - Ej - MUX3

RP In/Out - Ek - MUX4

Adquisicién de sefial. Vrms

Si

(Ej, Ek = 16)

Adquisicién de datos

Filtra la sefial

Calcula y guarda valor rms

Figura 43: Diagrama de flujo sistema de adquisicion de datos.

Con la adquisicion de voltaje en la frontera del objeto bajo prueba descrito en el subtema
anterior, se remarca que el electrodo que inyecta la corriente y los dos electrodos adyacen-
tes no son considerados en la medicion, lo que nos arroja un conjunto de 208 puntos de
medicién a partir de los que se reconstruye la imagen. Estas mediciones de voltaje, junto
con los patrones de inyeccion de corriente conocidos, forman los datos que se utilizardn

para modelar y resolver el problema inverso.

Iniciamos con la creacién un modelo directo en funcién de las propiedades fisicas del
objeto o cuerpo del que se obtienen imagenes y la geometria del tanque. Esto implica
construir una malla que discretice la region de interés en elementos finitos. La malla

consta de nodos, elementos y su conectividad.
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Las ecuaciones que gobiernan la conduccién eléctrica, tipicamente basadas en la ley de
Ohm y las ecuaciones de Maxwell, se discretizan usando el Modelo de Elementos Finitos
(MEF), esto transforma las ecuaciones continuas en un conjunto de ecuaciones algebrai-
cas basadas en la malla de elementos finitos lo que permite el célculo del potencial eléc-
trico y la distribucién de corriente dentro del objeto o cuerpo para un conjunto dado de

condiciones en la frontera [22]].

El MEF se construye a partir de los datos obtenidos lo que nos permite resolver el proble-
ma inverso empleando el algoritmo de reconstruccion de Gauss-Newton de un solo paso
lo que da como resultado una aproximacion del estado inicial del tanque y todos los obje-
tos dentro correspondientes a los voltajes medidos en relacién con la corriente inyectada.

Con esto ya es posible el despliegue de la imagen reconstruida.

Reconstructed image for k = 0.01 Reconstructed image for k = 0.02 Reconstructed image for k = 0.03

Figura 44: Valores de hiperpardmetro

El algoritmo de reconstruccion de Gauss-Newton de un paso, requiere la intervencion de
un hiperpardmetro[34]: el procedimiento para determinarlo se realiz6 de la observacion
en la variacion del parametro. La imagen anterior muestra la variacion del hiperparametro

estableciendo la relacion con la resolucion de la imagen reconstruida.
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4. Resultados

El capitulo muestra los métodos y métricas propuestos para contrastar la res-

puesta obtenida por el sistema y las simulaciones realizadas en cada etapa. Se

presenta los resultados de la reconstruccién de imagen a partir de métodos de

contraste para cuantificarlos.

Antes de iniciar con la reconstruccién de imagenes, se ha probado la VCCS y el script en

Matlab dedicado a la seleccion de canales en el multiplexor, la instruccién de generacién

de sefial periddica y la adquisicion de los datos.

VCCS

"\ Vo

Extension

connector

E1

MUX

DIO1_P
DIOO_P (EXT TRIG.)
+3V8  +3V3 (pint)

RP/IN

ORP /IN

Extension
connector
E2

GND

Ext. ADC CLK+
GND

‘Analog output 2
‘Analog output 0
Analog input 2
Analog input 0
GND Ext. com. mode (GND)
12C_SCL
UART_TX
SPI_CLK
SPI_MOSI
45V (pin1)

Figura 45: Arreglo experimental con Red Pitaya para probar la VCCS propuesta.

Iniciamos con el arreglo experimental mostrado en la figura 5| en el que se muestra

el diagrama de prueba propuesto. Se utilizaron parametros de amplitud y frecuencia de

0,25V y 10kH z respectivamente.
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0.3 ' Senal en el tanque

L ///\\ u‘“‘" \ f//\\\ f - ‘\ ﬁ//\
/R U B W \‘ — Sefial de Matlab
o ’ ’ \ Senal en el tanque
z VRV
o “‘ \ / \ “1 \ \
% O k | | | ) 1
>
\ A \
\ [ [ \ /
\ )\ / \ |
/ / /"‘ /
\ / \\ /,J \\ f/ 1
\ \V/ " \V/ \V/
-03 . \ | | .
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Figura 46: Respuesta a la prueba de inyeccion. La sefial senoidal registrada por RP.

Para la prueba de inyeccion de corriente y adquisicion de datos se han elegido dos pares
de electrodos. De la figura 33| se eligen los pares de electrodos adyacentes [E01,E02] y

[E09, E10]. que fungirdn como inyeccién y medicion respectivamente.

La figura[f6| muestra la sefial generada con Matlab en azul y con naranja la sefial obtenida
de los electrodos de medicion en tanque. La figura [46] muestra la respuesta al estimulo
propuesto. La sefial enviada estaba programada para generar tres periodos los cuales eran

medidos en tiempo real y fue adquirida a una frecuencia de 125Msps.

4.1. Métodos

La descripcion general del sistema se condensa en el siguiente diagrama simplicado.

Amplificacién y -
filtrado Segmentacmn de
imagen
Adquisicién | Amp r
multiplexada de Vg4 Filt

Reconstruccion de
imagen

Tanque VeeS—

Inyeccién  Generacién de Sefial
multiplexada OBP
de I, 0

Simulacion de

Figura 47: .
El diagrama mostrado en la figura[f7]es producto de la descripcion realizada en la seccién
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anterior y permitird explicar cada etapa del sistema asi como los métodos de contraste.
Se eligen dos métodos de contraste para cuantificar los resultados obtenidos.

El primero de ellos es el coeficiente de correlacion, a veces denotado como coeficiente de
correlacion de Pearson o r de Pearson es una medida que entrega la calidad del ajuste de
minimos cuadrados a los datos originales y es uno de los métodos mds usados en cuanto

a contraste directo se refiere [13]].

D o LT [P o

(S (A =2)") (25, (B —B)*) |

En Matlab, el coeficiente de correlacion de Pearson en dos dimensiones calcula la co-
rrelacién cruzada entre dos matrices dadas. Tomando la notacién de Matlab [2] A y B
corresponden a los promedios de las matrices de la imagen simulada y la imagen recons-
truida respectivamente. m y n corresponden a las dimensiones de las matrices, en nuestro

caso dos dimensiones.

¥
() (b)
©) (d)

(e) (®)

Figura 48: (a), (c¢) y (d) muestran el mapa de conductividades simulado a partir de un
MEEF. (b), (d) y (f) muestran el mapa de conductividades obtenido con el objeto bajo
prueba. Los pardmetros elegidos 0,25V, i = 25uA f = 10kHZ hiperpardmetro:= k = 0,1
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A fin de simplificar la comparacion del andlisis realizado se eligen pardmetros clave, la
ubicacion del centroide del objeto con respecto a la geometria del tanque, la diferencia
de las dreas de los objetos en simulacién y los objetos fisicos ademds de considerar la
relacion de aspecto. Con esto se evalda la precision del instrumento para recrear la seccion

transversal del objeto bajo prueba.

Como segundo método se contempla la obtencion de la relacién sefial a ruido S/N del
sistema TIE. Formalmente el ruido se cuantifa estimando cuanto afecta a una sefial de
interés. La relacion sefial a ruido S/N puede definirse midiendo voltajes o corrientes de la

sefial y del ruido

S/N = 2OlogE 41)
Vi

Se ha determinado utilizar cuatro pares de electrodos espaciados unifomemente que servi-
ran como electrodos de inyeccidn de corriente mientras que los electrodos restantes sirven
para realizar las mediciones de voltaje. Para efectos de estrablecer un relacién significa-
tiva entre los voltajes medidos a partir de la inyeccion de corriente, la ecuacidn anterior

queda

Vv
S/N = 2010g; (42)

n

Con V y 0, como la media del valor rms y la desviacién estdndar de las mediciones
realizadas. En total, se realizaron 150 mediciones por canal para obtener la relacion sefal

a ruido del sistema.
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4.2. Métricas

Senalo que el proceso de obtencién de imdgenes tomograficas descrito aqui se realizd
para tres geometrias distintas de objetos bajo prueba, cada una de ellas analizada con

amplitudes y frecuencias que se detallan en la siguiente tabla

Viv - i[uA] - flkH?]

0.1 10 10

025 25 100
0.3 30 500
0.3 30 1000

Cuadro 2: Parametros del sistema de adquisicion de datos.

El proceso comienza con la generacion de la sefial por parte de RP que es inyectada en el

tanque a partir de la seleccion de canales por el multiplexor.

Input electrode #15
Signal at electrode #1 Signal at electrode #2 Signal at electrode #3 Signal at electrode #4

D.02
. ‘ 002 0.02
0 . 0 0 “ 0
002 002 002
o 1 2 o 1 2 1] 1

-0.02

2 0 1 2
<10% «10* <10 <10

Signal at electrode #5 Signal at electrode #6 Signal at electrode #7 .02 Signal at electrode #8

0.02 0.02 0.02
° IW ° i \
.02
] 1 1

=

0.02 <0.02 -0.02
2 o 1 2 i] 1 2 i] 2

10" «10* <10 <10
Signal at electrode #9 f Signal at electrode #10 b2 Signal at electrode #11 Signal at electrode #12
0 1 2 0 1 2 2 0

] M li

Signal at electrode #13 Signal at electrode #14 Signal at electrode #15 Signal at electrode #16

| S | |

0.2

A

0.02

(=

0.02

2

[

(=]

2 ] 1 2
4

4 <10

Figura 49: Valores de voltaje medidos en cada electrodo a partir de la inyeccién de co-
rriente.

La figura 49] corresponde a las mediciones de voltaje Vgzys obtenidos en cada par adya-

cente de electrodos. Es decir, se utiliza el método de los cuatro electrodos y por lo tanto
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cuatro multiplexores serdn necesarios para llevar a cabo la recolecciéon completa de las
mediciones. Se inicia tomando como referencia los electrodos EO01 y E02 que serviran
como puntos de inyeccidn al tanque, otro par de electrodos (seleccionados con el par res-
tante de multiplexores) fungen como puntos de medicién, una vez completada la medicién
en los 16 electrodos se cambian los puntos de inyeccion a los electrodos E02 y E03 y se
realizan las 16 mediciones de voltaje. El proceso me inyeccion-medicion concluye con un

vector renglén de 1x256 mediciones de voltaje rms Vgyss que graficamente se ven como
la figura 49

Cabe destacar que hemos elegido a la imagen diferencial como semilla para la reconstruc-
cién de imagenes, por lo tanto serd necesario tomar primero las mediciones de voltaje en
un medio homdégeneo, es decir sin objeto bajo prueba lo que se conoce como "phantome

serd la referencia para la diferenciacién de imagen con voltajes medidos en la frontera.

Un paso paralelo, consiste en simular a partir de un MEF las condiciones bajo las que se
realiza el experimento fijo. Dicho modelo nos ayuda a resolver el problema directo que
sirve como la solucidn a los valores en la frontera necesarios para resolver el problema

inverso y eventualmente reconstruir la imagen.

Se busca construir un modelo en dos dimensiones a partir de un MEF que simule las
condiciones de homogeneidad del phantom para incustrar el mapa de conductividades

simulado con la geometria del objeto bajo prueba elegido.

EIDORS permite controlar la posicién y sentido de los electrodos para que encajen con el
arreglo experimental. Para obtener las condiciones que recrean al experimento se estable-
cen parametros como la geometria del tanque, el cdlculo de las dimensiones y el centroide
del objeto simulado. (El c6digo podré ser analizado en el repositorio especificado en el

apéndice).

(a) (b)

Figura 50: (a) Muestra el mapa de conductividades simulado a partir de un MEF con los
pardmetros que recrean al OBP, (b) mapa de color del objeto simulado .
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La figura [50| muestra el resultado de la simulacién de nuestro objeto bajo prueba a partir
de un MEF que recrea las condiciones del experimento y que servird como método de

contraste para cuantificar la reconstrucciéon de imagen.

Con las mediciones de voltaje registradas (9) y la simulacién de las condiciones del

experimento (50) es posible iniciar con la reconstruccion de imagen.

El proceso de reconstruccién comienza con la comparacion de las mediciones de voltaje

del phantom y del tanque con objeto.

0.25 . Sistema EIT . .
0.2 i
Sin OBJETO

° con Objeto
& 0.15 -
£
w2
E 0.1+ i

0.05

0 L
0 50 100 150 200 250

Indice de medicion

Figura 51: Comparacion de los voltajes medidos en condicion de homogeneidad y hete-
rogeneidad.

Se comparan las 256 mediciones obtenidas en el tanque con y sin objeto. La figura [51]
muestra la relacion del indice de medicion y la amplitud registrada. Esta comparacion
sirve como entrada para la generacion del MEF. EIDORS permite generar una malla en

dos dimensiones con 2304 elementos como se muesta en la figura[52]
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Figura 52: Modelo de elementos finitos de 2304 elementos creada con EIDORS, se hace
notar que la posicion y sentido horario de los electrodos debe ser consistente con el arreglo
experimental.

Una vez obtenida la malla del MEF adecuada para nuestro arreglo experimental, es mo-
mento de iniciar con la reconstruccion local de tipo diferencial. EIDORS emplea el al-
goritmo de Newton-Raphson modificado para la reconstrucciéon de imagenes a partir de
los datos de voltaje obtenidos en el tanque con y sin objeto, para tal caso es necesario
la utilizacién de un pardmetro denomidado "hiperpardmetro"que esté relacionado con la
resolucion de la imagen creada. La figura siguiente muestra la eleccion de tres hiperparé-

metros.

Imagen reconstruida para k = 0.05 Imagen reconstruida para k = 0.025 Imagen reconstruida para k = 0.0125

Figura 53: Reconstruccion de imagen a partir del MEF creado. Se muestra tres hiperpara-
metros k.

El hiperparametro k se relaciona con la resolucién de la imagen reconstruida, la elec-
cién de la k 6ptima se hace variando manualmente el parametro. Finalmente, y una vez

obtenida una k 6ptima, el sistema despliega la imagen reconstruida (figura[54)).
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(b)
Figura 54: (a) Objeto bajo prueba. (b) Imagen reconstruida en EDIROS a partir del OBP.

La figura[54pb representa el mapa de conductividades recreado con EIDORS a partir de los
datos obtenidos, contrastados y presentados en [51] con el objeto bajo prueba de la figura
[54p. De la imagen reconstruida, las gradaciones en tonos azul corresponden a las regiones

con menor conductividad y representa la imagen transversal del objeto bajo prueba.

La correlacion de Pearson para dos imédgenes en dos dimensiones es el primer método para
cuantificar los resultados y para tal propdsito comenzamos convirtiendo la imagen recons-
truida (55p) a modo RGB para extraer los perfiles de color diferentes al azul y quedarme
con el perfil més intenso de color azul que representa el drea con menor coductividad

registrada y que corresponde al objeto reconstruido.

(b) 2)

Figura 55: Las imédgenes (a) y (b) Corresponde al mapa de conductividades reconstruido
a partir de los datos voltajes adquiridos en el tanque. (1) y (2) son el objeto simulado a
partir del que se comparan los resultados.

El mismo tratamiento se realiza a la imagen simulada [55p. Las figuras [55b y B3R son
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las imagenes sobre las que serd posible extraer informacién que permita cuantificar la

reconstruccion de imagen.

100 100

200 200
300 300
400 400
500 500
600 600

700 700

Figura 56: Objeto reconstruido con EIDORS.

La figura |5_3| muestra la extraccién de informacién. Primero, la imagen se invierte en
escala de grises para determinar el drea (color blanco) que ocupa el objeto en la imagen

reconstruida.

100 100
200 200
300 300
400 400
500 500
600 600
700 700
200 400 600 200 400 600

Figura 57: Imagen reconstruida (izquierda) objeto en simulacién (derecha).

El mismo tramiento se realiza a la imagen simulada. La figura 57 presenta el drea deli-
mitada del objeto reconstruido y del simulado y son las imagenes sobre las que se aplica
la correlacion de Pearson para imagenes en dos dimensiones. Matlab [2] calcula el coefi-

ciente de correlacién o R de Pearson rp usando el algoritmo revisado en (40)).
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También se obtiene la distancia entre los centroides de la imagen reconstruida y la simu-

lada. La diferencia en las areas se obtiene asi:

ar_as

dA =

x 100, (43)
ar
donde a, y as corresponden a las areas de las imagenes real y la reconstruida, respectiva-

mente.

Las imdgenes mostradas en la siguiente figura corresponden a la reconstruccién de la
seccion transversal de 3 objetos bajo prueba con 3 geometias diferentes. Como se ha
establecido en la tabla 3] se muestra del lado derecho la imagen reconstruida para las tres
geometrias mencionadas contrastando con el lado izquierdo que muestra la imagen en

simulacién para esas geometrias.

30 uA

f)

Arreglo experimental Simulacion 10 kHz 100 kHz

Figura 58: (1), (2) y (3) muestran el mapa de conductividades simulado a partir de
un MEF. Las imdgenes del lado derecho muestran el mapa de conductividades obteni-
do con los objetos bajo prueba. Los hiperparametros := k elegidos para f = 10kHz y
f = 100kHz fueron 0,1 y 0,01 respectivamente

Se obtuvieron coeficientes de correlacion rp de 0.646 y 0.751 para frecuencias de 10KHz
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y 100kHz respectivamente. La distancias entre el centroide C de los objetos bajo prueba
y el tanque correspondieron a valores de 0.96 y 11.37 mm. El porcentaje de la diferencia

de areas %dA entre los objetos y las imagenes simuladas fue 15,2% y 21,23 %.

Los resultados para las tres amplitudes, frecuencias y geometrias se concentran en la tabla
3.

H fIMHz] OBP  rp  Clmm] %dA H

0.01 o 0.658 1.63 17.32
0.01 A 0723 372 144
0.01 g 0751 096 14.03
0.1 o 068 621 21.23
0.1 A 0705 11.37 15.89
0.1 0 0646 289 15.87
0.5 o 0.12 - 95.2
0.5 A 0.13 - 95.29
0.5 U 0.14 - 95.28
1 o 0.09 - 95.39
A 0.11 - 95.26

U 0.14 - 95.1

Cuadro 3: Muestra los resultados de la TIE para tres geometrias de objeto bajo prueba.

Se remarca en la siguiente figura que los parametros de control que permiten comparar las
imagenes de la reconstruccion y la simulacion no fueron concluyentes para las frecuencias
de 500kHz y 1MHz, para tales casos se obtuvieron coeficientes de correlacion entre 0.09

y 0.14, el porcentaje de la diferencia de areas entre imagenes reconstruida y simulada fue

superior al 95 %.

(a) (b)
(c) (d)
(e) ()

Figura 59: Los pardmetros que cuantifican los resultados, fueron No concluyentes para f
=0.5MHz y 1 MHz y las tres gemoetrias propuestas.
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Lo que no representa una imagen fiable en el proceso de reconstruccion.

Los métodos de reconstruccién también se realizaron para dos objetos en el tanque. De
los que se obtienen coeficientes de correlacion rp = 0,653 y el porcentaje en la diferencia

de areas registrado fue dA = 46 %.

100
200 200
300 300
400 400
500 500

600 600

700
200 400 600 200 400 600

(b) (d)

Figura 60: Los parametros fueron V;y = 0,25V, f = 10kHz, k = 0,1.

700

A partir de las imdgenes recosntruidas en [58| en los que no se obtuvieron resultados
concluyentes para frecuencias de S00kHZ y 1MHz se opta por elegir los pardmetros:
Vin = 0,25V, f = 10kHz, k = 0,1 para la captura de datos y eventual despliegue y con-

traste de las imédgenes reales y simuladas.
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5. Evaluacion

A partir de los resultados obtenidos en el capitulo anterior, se presentan las
ventajas y limitaciones del sistema con respecto a los pardmetros de cuantifi-
cacion obtenidos en otros trabajos; principalmente interesan la relacion sefial

a ruido y el coeficiente de correlacion.

5.1. Ventajas

El sistema TIE implementado ha mejorado la relacién sefial a ruido S/N en comparacién
con el trabajo de Andrew J. Schluchter. Tener una S/N de 36,39dB se traduce en una
calidad de imagen mejorada como queda de manifiesto en el coeficiente de correlacion rp
de 0.751 presentado en la tabla 2, ademds, ayuda a distinguir cambios de conductividad a
pequeia escala y detalles pequefios dentro de la region de la imagen. Esto es especialmen-
te beneficioso cuando se trata de detectar y localizar anomalias o estructuras especificas

con precision [31]].

Una S/N mas alta ayuda a mitigar el impacto del ruido y los artefactos en las imagenes re-
construidas. Minimiza la interferencia causada por factores externos, como interferencias
eléctricas o imperfecciones del sistema, lo que da como resultado imdgenes mas limpias.
Esto es particularmente importante para obtener mediciones confiables y sin artefactos en

entornos clinicos y de investigacion [34, 26]].

Debido ala S/N, el sistema implementado ha demostrado potencial para explorar técnicas
de imagen avanzadas, como imdgenes multifrecuencia y multimodal [xx-xx]. Al utilizar
multiples frecuencias o incorporar otras modalidades de imagen (como ultrasonido o fo-
toacustica), es posible extraer informacién adicional, mejorar el contraste de la imagen y
mejorar las capacidades generales de imagen del sistema[xx-xx] El rango de frecuencias
del sistema en el que se obtuvo los mejores resultados fue de 10kHz a 100KHz que se
encuentra muy cercano del rango de 80 a 800K Hz mediciones de impedancia de series
temporales, la espectroscopia de bioimpedancia y la tomografia por impedancia eléctrica

presentada por openEIT para 8, 16 y hasta 32 electrodos[l14].
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La portabilidad, interfaz grafica de usuario, los modelos en Fusion360 del circuito y de la
base de soporte para 16 electrodos, convierten al sistema en un proyecto adecuado para
la introduccioén a las técnicas de reconstruccion de imagen debido a la alta capacidad de

adaptabilidad a las especificaciones de disefio del usuario.

5.2. Limitaciones

A pesar de la resolucién espacial mejorada asociada con una SNR mas alta, la EIT se
enfrenta inherentemente a desafios para lograr el mismo nivel de detalle espacial que
otras modalidades de imagen como MRI o CT [25, 139].

TIE es un problema inverso en el que multiples distribuciones de conductividad diferen-
tes pueden producir las mismas mediciones. En consecuencia, las imdgenes reconstruidas
pueden no tener una solucién tnica y la precision de las imdgenes obtenidas puede verse
afectada por errores de modelado, técnicas de regularizacion y ruido. Esto puede introdu-

cir incertidumbres en la interpretacion de las imagenes.

Las imagenes reconstruidas en EIT tienden a ser relativamente toscas y la capacidad de
distinguir estructuras a pequefia escala o cambios sutiles de conductividad puede ser limi-
tada.

El trabajo presentado se mantuvo con una corriente de inyeccion i de entre 25UA y 30uA
lo que estd por debajo de los 1001 A limite en tejido humano. El sistema estd contemplado
para operar con 5V, aumentar la alimentacidn al circuito permitiria que la corriente de
inyeccion aumente lo que se traduciria en una S/N mayor lo que implica una mejoria en

la resolucidn espacial del sistema.

El proceso de reconstruccion de imdgenes en EIT implica resolver ecuaciones matemati-
cas complejas y problemas de optimizacién. A medida que aumenta la cantidad de elec-
trodos y la complejidad del dominio de la imagen, las demandas computacionales de EIT

pueden volverse significativas.

Esto puede limitar las capacidades de imédgenes en tiempo real y plantear desafios para

las aplicaciones de imdgenes dindmicas o a gran escala.

Es importante tener en cuenta estas limitaciones al utilizar TIE y evaluar su idoneidad
para aplicaciones especificas en funcion de las compensaciones entre sus ventajas y limi-

taciones en comparacion con otras técnicas de imagen.
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6. Conclusiones

El interés por los sistemas TIE ha cobrado revelencia en el dmbito médico debido a ven-
tajas como no ser invasivo, no utilizacion radiacion ionizante ademads de ser seguro y facil

de usar.

El sistema implementado ha mostrado una mejoria con respecto al trabajo base que queda
de manifiesto en la S/N. Se ha creado un ambiente de interfaz grafica ademds de un
circuito listo para produccion y generacion de PCB que permitirfa la introduccién de
usuarios en los métodos y rudimentos de la reconstrucciéon de imdgenes con TIE. La
evaluacion del sistema ha permitido sentar las bases para la exploracion de aplicaciones

de TIE en el area de la instrumentacion biomédica.
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7. Trabajo a futuro

En investigaciones futuras, se puede explorar la aplicacion de técnicas de inteligencia
artificial (IA) para mejorar la resolucion espacial de las imagenes de TIE. Los algoritmos
de IA, como el aprendizaje profundo y las redes neuronales, se pueden entrenar para
mejorar de manera efectiva la localizacién y resolucion de los cambios de conductividad
dentro de las imagenes reconstruidas. Al aprovechar la gran cantidad de datos y el poder
computacional que ofrece la IA, es posible lograr una resolucion espacial més alta y una
delimitacion mds precisa de las estructuras anatémicas y las regiones patoldgicas en la
TIE.

En el area del cultivo de tejido orgénico, la integracién de TIE con tecnologia de im-
presion 3D abre nuevas posibilidades en el campo de la bioingenieria. El trabajo puede
centrarse en el desarrollo de técnicas de impresion 3D avanzadas para crear andamios de
tejido personalizados con electrodos TIE integrados. Esta integracion permitiria el segui-
miento simultdneo del crecimiento del tejido, los cambios de impedancia eléctrica y el
mapeo de la conductividad. La combinacién de TIE y la impresiéon 3D puede facilitar la
evaluacion en tiempo real de la viabilidad, la funcionalidad de los tejidos, proporcionan-
do informacidn valiosa para aplicaciones de medicina regenerativa, pruebas de farmacos

e ingenieria de tejidos.

Explorar el uso de EIT para mapear la actividad cerebral es una promesa significativa para
la neurociencia y la imagenologia médica. Se deben concentrar esfuerzos en mejorar las
matrices de electrodos de EIT y optimizar los algoritmos de imdgenes especificamente
disefiados para aplicaciones cerebrales. Al aprovechar la alta resolucion temporal de TIE,
es posible capturar cambios dindmicos en la conductividad eléctrica asociados con la
actividad neuronal. Esto podria conducir a avances en las interfaces cerebro-computadora,

terapias de neurorretroalimentacion y el estudio de los trastornos cerebrales.

En el caso del monitoreo de la presion arterial con TIE: Al incorporar sensores adicionales
o utilizar electrodos TIE existentes, se pueden detectar los cambios de impedancia asocia-
dos con el flujo sanguineo y las variaciones de presion dentro de los vasos sanguineos. El
desarrollo de algoritmos robustos y técnicas de calibracion para correlacionar con preci-
sién estos cambios de impedancia con las mediciones de la presion arterial puede allanar
el camino para dispositivos TIE portétiles capaces de monitorear la presion arterial de

forma continua.

La investigacién a futuro de los STIE, también puede drivar en el desarrollo de técnicas
para la deteccion y el seguimiento tempranos del cancer. Mediante la investigaciéon de
las diferencias de impedancia eléctrica entre los tejidos sanos y cancerosos, la EIT pue-

de proporcionar imdgenes no invasivas y en tiempo real para la deteccidn, localizacién
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y seguimiento del céncer y la respuesta al tratamiento. Los avances en los algoritmos de
imégenes, la incorporacion de mediciones multifrecuencia y la integracién con otras mo-
dalidades de imagenes pueden mejorar ain mas la precision y la especificidad de la TIE

para aplicaciones relacionadas con el céncer.
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