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RESUMEN

La manifestacién mas temprana de la inadecuada perfusion de los tejidos se presenta en la
mucosa gastrointestinal, la cual puede llegar a causar sindrome de gasto cardiaco bajo,
sepsis, falla organica mlltiple y, finalmente, la muerte. Conocer € estado de la mucosa
gastrointestinal puede ayudar a guiar la terapia, ya sea para revertir el dafno o, bien, para
evitar complicaciones posteriores. Desafortunadamente, no se cuenta con un método clinico
gue permita monitorear directamente tal dafio.

La espectroscopia de impedancia ha sido utilizada para detectar isquemia en tejidos
biolégicos superficiales o subyacentes, empleando para €llo diferentes métodos

instrumentales.

Bajo estas consideraciones, se disefid un sistema de espectrosocopia de impedancia para
aplicaciones biomédicas, de tal forma, que se pueda emplear para monitorear €l dafio por

isquemia en la mucosa de érganos huecos viscosos.

Sin embargo, eranecesario estudiar, empleando el método dd elemento finito y el software
disponible, la densidad de corriente eléctrica y su distribucion sobre el tejido intestinal
generada por la corriente de estimulacion del espectrometro. Mediante la simulacion por
computadora, encontramos que la densidad de corriente que provee el sistema de
espectroscopia de impedancia para aplicaciones biomédicas es menor a 0.08 mA/cm?, la

cual resulta inofensiva para el tejido intestinal.

PALABRASCLAVE

Espectroscopia de impedancia, método del elemento finito, tejido intestinal, densidad de

corriente eléctrica.



1. INTRODUCCION

1.1 PRELIMINARESCLINICOS

Se conoce como isquemia a la condicion clinica en la que falla la oxigenacion para satisfacer
los requerimientos del metabolismo tisular. Entre sus causas se encuentran € insuficiente
suministro de oxigeno, la incapacidad de utilizarlo y/o aumento de la demanda debido a un
incremento en e metabolismo. Los fendmenos que caracterizan a la isquemia son los
propios del metabolismo anaerdbico: incremento de la razén ADP/ATP, acidosis por
produccion de acido lactico y acumulacion de bidxido de carbono que se traducen en una

disminucion del pH. [1]

La manifestacion mas temprana de la inadecuada perfusion de los tgjidos se presenta en la
mucosa gastrointestinal, la cual puede llegar a causar sindrome de gasto cardiaco bgjo,

sepsis, falla organicamditiple y, finalmente, la muerte. [1]

La isquemia de la mucosa gastrointestinal se debe a la accién de los vasocongtrictores que
aparecen durante la hemorragia, falla cardiaca, sepsis, “bypass’ cardiopulmonar, entre otros,
gue a su vez causan hipotension arterial. Estos vasocongrictores limitan la circulacion

esplacnica para matener € flujo sanguineo en los 6rganos vitales.

La hipoxia afecta a la mucosa gastrointestinal haciéndola susceptible a los efectos de los
acidos, enzimas proteoliticas y bacterias presentes en el lumen. Una vez dafiada la barrera de
la mucosa se presenta la translocacion de bacterias y la entrada de productos bacteriales,

endotoxinas, productos de la necrosis de la mucosa y contenido luminal ala circulacion.

En € reporte de investigacion de Doglio y colaboradores, se demostré que entre € 70 y
90% de las muertes ocurridas en la Unidades de Terapia Intensiva de distintos centros
médicos se observo isquemia géstrica previamente, por lo tanto, puede considerarse como el

principal prondstico de mortalidad en paciente criticos. [2]



Ademés, de acuerdo con Fiddian-Green [1], €l 80% de los pacientes de terapia intensiva que
fallecieron a causa de una falla orgénica maitiple presentaron isguemia esplécnica (infarto y
gangrena del instestino, higado y/o pancreas). La isquemia esplacnica también se observo en
el 50% de los pacientes sometidos a cirugias cardiacas, de los cuales Unicamente € 1.1%

observaron manifestaciones clinicas.

Puede deducirse que €l dafio isquémico de los 6rganos esplacnicos es altamente insidioso en
los pacientes de terapia intensiva y, a mismo tiempo, dificil de detectar sno hasta la

autopsia.

En los Ultimos afios se han desarrollado y evaluado varias terapias enfocadas a evitar o
limitar los efectos negativos del dafio isquémico en la mucosa[3, 4]. La efectividad de estas

terapias depende en forma crucial del estado de la mucosa en el momento de la intervencion.

Entre los métodos de monitoreo que han sido desarrollados para detectar hipoperfusion,
hipoxia e isqguemia local en la mucosa, destaca la tonometria gastrointestinal que permite
calcular de forma indirecta el pH intramucoso (pHi) para detectar isquemia en este tejido, y

el cua se havuelto una técnica de reconocido valor clinico [5].

Es importante poder determinar s €l dafio a la mucosa es irreversible y s ha perdido su
funcién de barrera. Cuando € tiempo de isgquemia es corto, se considera que se ha
presentado un dafio isquémico todavia reversible, por lo que es éptimo prevenir o limitar
una Situacion de dafio isquémico en la mucosa mediante técnicas de resucitacion
hemodindmicas agresivas, vasodilatadores para aumentar la perfusion local, oxigenaciéon
intraluminal y reduccion de los requerimientos de oxigeno, eliminando focos de infeccion y
enfriando € tegjido. También se puede prevenir € peligro de bacterias en la luz del tracto
digestivo, mediante antibiéticos y lavados gastricos. En contraste, si € tiempo de isquemia
es prolongado, se puede llegar a un punto en € gue € dafio isqguémico es suficientemente

grave y es importante prevenir dafio adicional por reperfusion recurriendo a aislamiento del



tgjido, confinando endotoxinas y bacterias, también se debe pensar en eliminar radicales

libres por medios farmacoldgicosy limitacion gradual de la perfusion [3].

1.2 IDENTIFICACION DEL PROBLEMA

El desarrollo de la investigacion, tema de esta tesis, se encuentra inmerso dentro de un
proyecto globa que tiene como propésito establecer el diagndstico de laisquemia esplacnica
antes de que ocurran dafios irreversibles en los tejidos (u 6rganos) mediante la aplicacion de

espectroscopia de impedancia.

Las mediciones de impedancia eléctrica en tejidos y sistemas bioldgicos se han utilizado en una
gran variedad de aplicaciones. El valor de mediciones a una sola frecuencia es limitado, sin
embargo, son Utiles para diferenciar grandes cambios en conductividad, por gemplo, para

diferenciar sangre, de misculo, de aire, entre otros. [6]

Para medir cambios estructurales en un solo tgjido se emplea la espectroscopia de impedancia,
gue nos proporciona una informacion mas completa de la estructura eéctrica, y més alin la
espectroscopia de impedancia complga nos presenta también informecién de fase,

permitiéndonos separar los componentes resistivos'y reactivos del tejido.

En particular, Kun y Peura[7] han propuesto el uso de la espectrometria de impedancia para
medir cambios en la isquemia o perfusion de tegjidos. Para establecer e diagnéstico de
isquemia tisular y, en caso der ser necesario, cuantificar €l dafio isquémico se desarrollé un
sistema de espectroscopia de impedancia compleja [8, 9, 10], en e rango de dispersion b

(1KHz-100KHz), el cual corresponde a la estructuratisular [11].

El sstema propuesto consta de una sonda sensora y un espectrémetro de impedancia. La

sonda, que fue disefiada para ser introducida en cualquier 6rgano viscoso hueco, comprende



cuatro electrodos de plata-cloruro de plata (Ag/AgCl) colocados en uno de sus extremos.
L os electrodos son anillos circulares separados, coaxialmente, una misma pequefia distancia
el uno del otro. Los dos electrodos exteriores inyectan corriente al tejido circundante y los
dos electrodos interiores miden € voltaje resultante. Existen hilos conductores que estan
eléctricamente conectados a los electrodos, estos se extienden a los largo de la pared de la
sonda y terminan en una interfaz que se conecta a espectrometro de impedancia. Una vez
gue la sonda se coloca en € intestino del sujeto, el espectrometro de impedancia inyecta ala
mucosa intestinal una corriente de excitacion a distintas frecuencias a través de los
electrodos exteriores. El registro de la respuesta a estas excitaciones, por medio de los
electrodos interiores, eslo que permite la obtencion del espectro de impedancia compleja del
tgjido. [8, 9, 10]

En la evaluacion del sistema de espectroscopia de impedancia para monitoreo de dafio
isquémico intestinal [8, 9, 10], se encontré que existen diferencias entre los espectros
obtenidos de tgjido intestinal sano y tejido intestinal con dafio isquémico. Sin embargo,
durante la aplicacion de los estimulos eléctricos para generar €l espectro de impedancia, no
se ha estudiado €l efecto de la propagacion de la corriente de excitacion a través de toda la

pared intestinal.

1.3 HIPOTESIS

De acuerdo con los reportes de Panescu y colaboradores, € método del elemento finito,
con funciones de base lineal y elementos de volumen tetraédricos, ha sido utilizado para
estimar el campo eléctrico considerando las propiedades del material, individualmente, sobre
cada elemento [12].

Por lo tanto, se puede plantear como hip6tesis de trabajo que € método del elemento finito

puede utilizarse como auxiliar en el desarrollo de un modelo de propagacion de corriente



eléctrica en € tgjido intestinal excitado por medio de la sonda de cuatro electrodos de un

sistema de espectroscopia de impedancia.

1.4 OBJETIVO GENERAL

Desarrollar e modelo bioeléctrico del tejido intestinal excitado mediante la sonda de
cuatro electrodos de un sistema de espectroscopia de impedancia para aplicaciones

biomédicas.

1.5 OBJETIVOSESPECIFICOS

Estimar los valores de las propiedades déctricas pasivas de las diferentes capas de la
pared intestinal.

Aplicar el método del elemento finito y la base de datos de los espectros obtenidos en el
desarrollo del modelo de propagacion de corriente en el tgjido intestinal.

Comprobar que e modelo propuesto corresponde a una buena aproximacion del
fendmeno aplicandolo a una solucion salina.

Evauar € efecto de la estimulacion para cada una de las capas de la pared intestinal.
Representar el mapa de distribucién de corriente.

Establecer una relacion entre la geometria de los electrodos empleados para la

estimulacion eléctricay su efecto en el modelo de distribucion de corriente.



2. ANTECEDENTES
2.1 ANATOMIA DEL TRACTO DIGESTIVO

El aparato digestivo cumple con la funcion fundamental para la vida de dar sustento a
cada una de las células que forman el organismo. Dicho aparato (gran parte del cual se
denomina tracto gastrointestinal) mide unos nueve metros de longitud y en realidad es
una especie de tanel sinuoso por e que deben pasar los alimentos ingeridos. Estos,
durante la mayor parte de un recorrido que se iniciaen la bocay termina en el ano, son
sometidos a la accion de diversos liquidos y enzimas, y agitados por una serie de
movimientos musculares de contraccibn que en conjunto Se conocen Ccomo
peristaltismo.[13]

El llamado tracto gadrointestinal estd formado principamente por el eséfago, €l
estémago, los intestinos delgado y grueso y €l recto; cada una de estas partes presenta
uno 0 mas estrechamientos llamados esfinteres que, a manera de vavulas, se abren y
cierran segun las diferentes etapas del proceso digestivo. [13]

Existe una consistencia fundamental en la anatomia del tracto gastrointestinal, desde el
esofago hasta el ano, su pared esta compuesta de cuatro estratos o cubiertas basicas, tal
como puede apreciarse en la figura 2.1.[14] El estrato seroso es la cubierta externa del
tracto gastrointestinal. En la mayor parte del tubo digestivo (estémago e intestinos) el
estrato seroso consiste de un pelicula delgada de tejido conectivo cubierta por el
mesotelio (un tipo de epitelio escamoso que se encuentra en las cavidades del cuerpo);
dentro de la cavidad peritoneal, a esta estructura se le ha descrito como peritoneo
visceral. En la cavidad abdominal, la serosa a cada lado del tracto se une para formar una
estructura suspensoria Illamada mesenterio, el cual alberga los suministros nerviosos y
vasculares al tracto gastrointestinal.

El estrato muscular proveeal tracto gastrointestinal la habilidad de la motilidad. En la
mayor parte del tubo digestivo, esta cubierta consiste de dos estratos delgados de musculo
liso. Las fibras musculares en el estrato interior estdn alineadas circularmente, mientras

gue en el estrato exterior tienen una orientacion longitudinal.
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Figura 2.1 Representacion esquemética de las capas del tracto gastrointestinal.
Reproducido sin autorizacion del drea de Fisiologia de la Universidad de Colorado. [14]

Esta combinacién de musculo liso circular y longitudinal le permiten al tracto efectuar
movimientos complejos que exprimen y empujan la ingesta en la luz. Entre el estrato
interior circular y el estrato exterior longitudinal existe otro componente del sistema
nervioso del tracto digestivo: el plexo mientérico.

El estrato de la submucosa se encuentra inmediatamente debgjo de la mucosa, es una
capa que encierra tejido conectivo que contiene sangre y vasos linféticos. La submucosa

también contiene a plexo submucoso, el cual provee control nervioso ala mucosa

La mucosa es la capa interior del tracto gastrointestinal y recubre el lumen. De las cuatro
capas, la mucosa es la que mas varia en estructura y funcion, lo que determina las
diferentes tareas especidizadas que realiza el tubo digestivo en toda su extension.
Resultan de gran importancia las células epiteliales que recubren la mucosa y que estan
en contacto directo con el lumen. Esta lamina de células epiteliales es significativamente



diferente en cada una de las regiones del tracto digestivo. Existen diferentes tipos de
células que forman el epitelio, incluyendo células dedicadas a la secrecion, absorciéon o
produccion de hormonas. Estas diferencias distintivas en la anatomia del epitelio pueden
observarse en lafigura 2.2 en la gue se muestran microfotografias del tracto digestivo de
ratas. La ampliacion de las cuatro imagenes es la misma y € epitelio se encuentra
orientado hacia arriba. [14]

Estomago i Intestino grueso

Figura 2.2 Microfotografias del tracto digestivo de rata. Reproducido sin la autorizacion
del area de Fisiologia de la Universidad de Colorado. [14]

2.2 CHOQUE CIRCULATORIO E ISQUEMIA

Choque circulatorio significa riego sanguineo generalizado inadecuado en todo el
cuerpo, hasta el punto en el que los tejidos se lesionan debido a un riego escaso.
Especialmente existe una liberacion de oxigeno y otros nutrientes insuficiente para las



células tisulares. Incluso, €l propio sistema cardiovascular (la musculatura cardiaca, las
paredes de los vasos sanguineos, el sistema vasomotor y otras partes de la circulacién)
comienza a deteriorarse, de forma que el choque empeora progresivamente.[ 13]

El término isquemia serefiere a la condicion en la cual el flujo sanguineo no es suficiente
para cubrir las necesidades metabdlicas de un tejido. Cuando €l suministro de nutrientesy
oxigeno para un tejido se reduce o detiene por algin tiempo, se dice que €l tgjido entraen
isqguemia. Al reducirse el suministro de oxigeno, d metabolismo de las células es de tipo
anaerdbico, con la consecuente produccion de é&cido lactico y reduccidén de energia
celular. Ademés, el desalojo de los productos de deshecho como agua, iones, y bidxido de
carbono, se hace mas lento 0 se detiene por completo. En la isquemia leve (de tiempo
corto o suministro disminuido pero no ausente) todos los cambios mencionados son
reversibles; s la isquemia se intensifica, se hacen irreversibles, el tejido utiliza toda la
energia almacenada'y muere. [1]

La isquemia se caracteriza por consumo de oxigeno dependiente del suministro,
metabolismo anaerdbico, evacuacion celular insuficiente y reduccion del volumen
extracelular. La acumulacion de acido lactico y acido carbonico (por exceso de COy)
produce la caida del pH. Después de un periodo de isguemia se produce acumulacién de
iones y aumento en la osmolaridad intracelular. La isqguemia también se caracteriza por
un incremento en la permeabilidad de las membranas que induce edemaen el tejido y una
reduccion de los procesos activos de transporte. [1]

Lareperfusion es el proceso en el que se restablece el flujo sanguineo al tejido. Todos los
parédmetros regresaran a sus valores normales si la reperfusion se da en un periodo de
tiempo corto (de 15 a 30 minutos) post-isquemia. Entre mayor sea el periodo de isquemia
mayor es el dafio tisular, debido a la acumulacion de la enzima xantina oxidasa, la cual,
ante la reoxigenacion causada por la reperfusion, genera radicales libres derivados del
oxigeno. Estos radicales son destructores atamente efectivos de tgjido y aceleran la
demolicion de la mucosa, anulando su funcion de barrera. [15]
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2.3DANOSEN LA MUCOSA GASTROINTESTINAL POR CHOQUE
CIRCULATORIO

Durante el choque circulatorio, los 6rganos esplacnicos son €l blanco principal de
cualquier insuficiencia en e suministro de oxigeno, ya que los mecanismos
compensatorios del cuerpo favorecen y protegen la perfusion del corazén 'y € cerebro, y
secundariamente de los musculos esqueléticos. En particular, la mucosa gastrointestinal
se ve comprometida tan pronto se presenta la irregularidad en cualquier otra parte del
cuerpo. Luego, esa mucosa contribuye en forma critica a la progresion del choque y la
subsecuente falla organica multiple al mermarse su funcién vital como barrera protectora.
Lafigura 2.3 ilustra la patogénesis de falla organica muitiple, y el papel fundamental de

la mucosa en este proceso [1].

El dafio a las membranas de la mucosa gastrointestinal permite en primera instancia el
paso de endotoxinas, en particular el lipopolisacarido (LPS). Méas adelante se promueve
la translocacion de bacterias enteras a la circulacion linfatica y portal, y a la cavidad
peritoneal. También se expone a la pared intestinal a procesos de autodigestion y Ul ceras.
La probabilidad de falla orgénica multiple y muerte se encuentra directamente

relacionada con el dafio isquémico ala mucosa gastrointestinal .[ 1]

En experimentos realizados con cerdos, se observo gque un descenso del pH intramucoso
produce un aumento de la permeabilidad mucosa[16]. El incremento de la permeabilidad
de la mucosa durante la isquemia se desarrolla antes de presentarse cualquier evidencia

histoldgica de dafio ala mucosa[17].

Puede también seguir un desarrollo de la evidencia endoscopica e histologica del dafio
mucoso, cuya severidad se incrementa con la intensidad y duracion de la liberacion de
&cidos intramucosos que le antecede. El incremento de los &cidos intramucosos puede
preceder al desarrollo de estas evidencias macroscopicas del dafio mucoso y a toda
evidenciaclinicade laisqguemia intestinal por muchas horasy ain dias [18].
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Figura 2.3 Patogénesis de falla organica multiple y papel fundamental de la mucosa
intestinal durante laisquemia. Reproducido sin la autorizacion de Fiddian-Green. [1]
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El dafio isquémico en la mucosa comienza en las capas superficiales y se extiende
progresivamente al interior. Los musculos congtituyen la dltima parte de la pared
intestinal en ser afectada, por tanto no muestran evidencia de dafio tisular hasta que se
exponen a oclusiones vasculares totales por varias horas. El infarto transmural ocurre
después de a menos 8 horas de isquemia severa[17]. Para pacientes en estado critico, un
grado bajo de isquemia no oclusiva de la mucosa puede persistir por dias 0 semanas sin
convertirse en infarto transmural. Para el caso de pacientes con isguemia cronica, grados
bajos de isquemia de la mucosa pueden también persistir por meses sin convertirse en
infarto siempre y cuando la isquemia se limite a las capas superficiales de lamucosay la
tasa de incremento de la destruccion celular en laregion sea igual a latasa de incremento
de células renovadas y reconstruidas a partir de secciones no isquémicas[18].

La mucosa intestinal es especialmente susceptible a los radicales libres producidos por la
reoxigenacion de la mucosa hipdxica [19]. El grado del dafio por reperfusion es también
una funcion de la severidad de la acidosis intra mucosa presente antes de la reperfusion
[20]. Ni el dafio por reperfusion ni el incremento en la permeabilidad de la mucosa
suceden sin una previa acidosis intra mucosa. La severidad del dafio por reperfusion
inducida por choque en animales se atenlia al prevenir dicha reperfusion por medio de
inhibidores de la xantina oxidasa como el alopurinol, o por quelantes de radicales libres

como la superoxido dismutasa[15].
2.4 MONITOREO DE ISQUEMIA Y PERFUSION DEL TEJIDO

Los métodos para medir y monitorear laisquemiay perfusion del tejido pueden dividirse
en dos categories: [21, 22, 23]
monitoreo directo de la perfusion y

monitoreo de las consecuencias de variacion en la perfusion.

Los monitores de perfusion directos se utilizan para tejidos superficiales y son de nula

utilidad para € tgjido gastrointestinal. Dentro de este grupo de monitores se encuentran:
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Doppler Ultrasonico: Para esta técnica, una sonda miniatura de Doppler ultrasdnico
se implanta quirdrgicamente alrededor de la arteria de suministro principal del tejido
monitoreado. Este método tiene varios inconvenientes. se requiere de otro
procedimiento quirdrgico para remover la sonda, ésta puede ser mal colocada, la
punta de la sonda puede producir oclusion arterial, y ademas, este método no posee
sensibilidad para distinguir entre diversos grados de oclusion venosa.

Doppler Iuminico usando Lé&ser: Utiliza un rayo laser para detectar de forma no
invasiva €l flujo sanguineo en las &reas cutaneas del tgjido. La sonda puede medir
flujo Unicamente hasta una profundidad de uno a dos milimetros, lo cua no es
suficiente para reflgjar €l flujo a través de todo €l tejido, y no es f&cil utilizarlo para
monitoreo en la mucosa gastrointestinal.

Barrido duplex: Posee un dispositivo de Doppler ultrasdnico mas sofisticado que
incorpora un generador convencional de imagenes de ultrasonido de modo B. Este
generador de imégenes localiza las venas o arterias subcutaneas de interés y la
instrumentacion Doppler determinala velocidad del flujo. Es una técnica no invasiva,
pero presenta la mayoria de las desventajas del Doppler convencional.

Tefiido por resina fluorescente: Una resina fluorescente se administra de forma
intravenosa a paciente. Diez 0 veinte minutos después, ésta se ha distribuido
uniformemente a través de las partes del cuerpo que presentan el fenédmeno de
perfusion. En ese momento, s la piel se expone a luz ultravioleta, laresina emite una
luz fluorescente. Su intensidad depende de la cantidad de resina en cada punto en
particular, lacua a su vez depende de la perfusion. La mas grande limitacion de este
método es que no es una técnica continua ni cuantitiva. Es necesaria mucha habilidad
y experiencia para poder evaluar los resultados.

Fotopletismografia: Se basa en el fenomeno de reflexion y absorcion de luz por el
flujo sanguineo al hacer pasar un haz luminoso a través del tejido. Este método no es
invasivo, pero no es (til en la mucosa gastrointestinal.

Angioscopia microvascular por fibra optica: Es una técnica endoscépica en la cual
se utiliza una fibra dptica delgada para ver la estructura de los vasos sanguineos. Esta

técnica permite una penetracion real en los vasos, y es apropiada para la evaluacion
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de resultados de cirugia, sin embargo, es totalmente invasiva, y no puede ser usada
para aplicaciones de monitoreo.

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

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

medio de las consecuencias de la perfusion, incluye: [24, 25, 26]

Monitor termométrico: Mide la temperatura del tejido. Este método es ssimple, pero
tiene muchas limitaciones. su respuesta es muy lenta, el tejido puede ser calentado o
enfriado por fuentes externas, no sirve para la mucosa intestinal. A pesar de estos
problemas, este método se utiliza en muchas clinicas debido asu simpleza.

Medicion del PO, transcutaneo: Se han obtenido mediciones exitosas mediante
monitoreo no invasivo de isquemia. EI PO, es un indicador muy sensible a la
circulacion local y se usa para la deteccion temprana de la isquemia. Sin embargo,
este método solamente puede ser usado para tejido subcutaneo, y no necesariamente
detecta dafio isquémico.

Mediciones de pH: Han demostrado una mejor capacidad de monitoreo. Se pueden
implementar microelectrodos de pH en el tejido de interés y estos indican el valor
objetivo de isquemia en el tejido. La debilidad de este método es que es invasivo y
que requiere de calibracion al empezar un proceso de monitoreo tomando una muestra

de sangre y midiendo su pH con un analizador de gases.

241 TONOMETRIA GASTROINTESTINAL

La medicion indirecta del pH intramucoso, calculada a partir de la PCO; en el fluido
luminar y la concentracion de bicarbonato en la sangre arterial, se fundamenta en el
conocimiento de que la PCO, en la mucosa se equilibra con la PCO; en el fluido luminar

y puede ser deducida a partir de ésta. Por otro lado, se asume que la concentracion de
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bicarbonato en € tegjido es aproximadamente aquella que se deriva para ésta de la sangre
arterial. La medicidn es entonces un reflejo mas preciso del pH de las capas superficiales

de la mucosa que de las capas profundas. [18, 26].

Llenado
Succién

N

Paredes del globo

Figura 2.4 Tonometria gastrointestinal. Reproducido sin
la autorizacion de Fiddian-Green. [27]
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El Unico método de uso clinico regular es la medicién indirecta del pH intramucoso
(pHi), por tonometria gastrica o colénica, ver figura 2.4. Este método, desarrollado por
Fiddian-Green, [24, 27] utiliza una sonda intestinal que lleva un globo de silicdn en la
puntadistal, con una pared muy delgada y permeable a gases. El globo se inflacon 2.5 mi
de solucién saling, una vez colocada en el estdmago o colon. La presién parcial de CO; se
equilibra rdpidamente con la del tejido de la mucosa por difusion. Después de un tiempo
de equilibrio la muestra de solucidn salina es sustraida y analizada en un gasdmetro junto
con una muestra de sangre arterial. El pHi (pH intramucoso) es calculado usando la
ecuacion de Henderson-Hassel bach:

pHi = 6.1 + log [ HCO3]/a(PCOy)

donde a representa la solubilidad del CO, en plasma (a = 0.03), 6.1 es & [lamado pK,
valor de pH en el que se equilibran las concentraciones de [H.COs] y [HCOs]. Un pHi
por debajo del pH normal de 7.35 indica isquemia en la mucosa.

2.5 PROPIEDADESELECTRICASDE LOSTEJIDOSBIOLOGICOS

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

laimpedancia eléctrica (Z)

laadmitancia (Y)

el Mddulo (M)

la constante dieléctrica (€)
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Z=R+jX

Y=G+jC=1Z

M= M +jM” jwZ

e=€-jg=Y/jw

en donde:
R eslaimpedancia DC del tegjido, la parte real de laimpedancia compleja
X eslareactanciadel tejido, la parte imaginaria de laimpedancia complea
G eslaconductancia DC del tejido; la parte red de la admitancia compleja
C esla susceptancia del tejido; la parte imaginaria de la admitancia compleja
M’ eslapartereal del modulo M
M” es la parte imaginariadel modulo M
€ eslaparterea de la constante dieléctricae

€’ es la parte imaginaria de la constante dieléctrica e

Se han realizado diversas investigaciones sobre las propiedades eléctricas del tejido
biolégico. La mayoria de los trabajos se relacionan con las propiedades eléctricas pasivas
medidas utilizando estimulos de baja intensidad aplicados de tal forma gque se cumple con
laley de Ohm. Para estimulos de alta intensidad las propiedades eléctricas de los tejidos
se presentan como funcion de la densidad de corriente. Es decir, sus respuestas se hacen
no lineales. No se han publicado muchas investigaciones sobre las limitaciones de
linealidad del tejido bioldgico. El umbral de linealidad depende del sistema especifico y
puede ser no estable. Generalmente, esto también depende de la frecuencia de los
estimulos aplicados (el umbral se encuentra a menor impedancia a bajas frecuencias).
Podemos decir que, aproximadamente, €l tejido tiene caracteristicas eléctricas lineales

con una densidad de corriente de excitacién menor a1 mA/cm? a 10 Hz [28].
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2.5.1 DISPERSION DEL TEJIDO BIOLOGICO

Las caracterigticas eléctricas de los tegjidos bioldgicos son dependientes de la frecuencia.

En lafigura 2.5 se muestra un ejemplo tipico de la constante dieléctrica del tejido como
una funcién de la frecuencia.

Constante

TS 10° . .
dieléctrica

10°

10*

10°

10 10 10 10 10° 10 10  Frecuencia
(en Hertz)

Figura 2.4 Tipica constante dieléctrica del tejido muscular como funcién de la
frecuencia. Se identifican tres etapas principales de decaimiento, denominadas,
respectivamente, dispersién a, b, y g Reproducido sin la autorizacion de Gerth. [29]

Existen tres regiones de dispersion denominadas a, b, y g, cada una correspondiente a un

mecanismo de relajacion en particular [28, 29]. Una curva similar puede trazarse para la
impedanciao laresistencia
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Dispersién a: Aparece a frecuencias relativamente bajas (menores a 1 KHz).
Depende de muchos factores fisiologicos, entre ellos el mas importante es la
concentracion de electrolitos en el tejido. Es la consecuencia de varios
mecanismos, entre los cuales los tres mecanismos siguientes son los méas

significativos:

mecanismo de compuerta: la membrana celular tiene canales responsables del
intercambio iénico entre €l interior y el exterior.

estructura de la membrana celular: la membrana esta constituida de a menos
dos capas de molécul as diferentes (lipidos o proteinas).

conductancia superficial debido a la atmosfera ionica: Existe una atmésfera

idnica alrededor de las células la cual puede causar procesos de relajamiento.

La dispersion a es muy dificil de medir en los tejidos musculares. Ocurre a

frecuencias muy bajasy el cambio en impedancia es menor a1 6 2%.[29]

Dispersion b: Ladispersion b se presenta para frecuencias por encima de la
region de dispersion a, es decir, mayor a 1 KHz. Este comportamiento de
dispersidon se debe a la estructura celular del tgjido, y su constante dieléctrica
mayor a frecuencias bajas se debe a la membrana de la célula. Relativamente,
esta dispersion es facil de determinar para el tejido muscular. Tipicamente, su
frecuencia central se encuentra dentro del rango de 10 KHz a 50 KHz, vy el
cambio en laimpedanciaes del 40 al 60%.[29]

Dispersiéon g. La dispersion g aparece a frecuencias muy altas (méas de 100
MHz). A estas frecuencias, las propiedades eléctricas del tgjido estan
determinadas por su cantidad de agua y de electrolitos, asi como de su
contenido de proteina. La conductancia del tejido se incrementa rapidamente
amas de 1 GHz y su congtante dieléctrica se decrementa a més de 3 GHz.

Ambos efectos se deben al comportamiento del agua a altas frecuencias. Una

20



correcta medicion de la impedanciain vivo a estas frecuencias es muy dificil
de lograr.[29]

La mayoria de las investigaciones [28, 29] se han readlizado para determinar las
propiedades eléctricas del tgjido in situ. EI comportamiento de las dispersionesa y b en
relacion con el tiempo, después de una atague de isquemia, ha sido objeto de
investigacion de donde se derivan las siguientes conclusiones.

Después de los cambios iniciales debido a la isquemia, la conductancia del
tgjido es dependiente del tiempo durante las primeras veinticuatro horas
después de la obtencion de la muestra de tegjido. Pogeriormente la
conductancia empieza a incrementarse hasta que ocurre un colapso casi
completo dela estructura celular del tejido.

Laresistencia a frecuencia altas (mayores a aquellas de laregion de dispersion
b) no es muy significativa para la isquemia y la posterior degradacion y
muerte del tejido. Esta independencia se debe a la condicion de las membranas
celulares en la cual los flujos intracelular y extracelular se igualan casi por
completo debido a su comparable fuerzaionica

Los peguefios cambios dependientes del tiempo en la resistencia a adtas
frecuencias indica una diferencia pequefia entre los valores de resistencia
internay externa, los cuales no pueden ser mantenidos durante el rompimiento
delas células.

En el tejido la dispersion a termina mas rapido que la dispersion b. Ademés,
la dispersion a depende estrechamente de las condiciones bajo las cuales se

conserva la muestra.
Se concluye que, debido a que la dispersion b reflegja los cambios en la estructura celular

de los tejido, es la méas adecuada para determinar las propiedades eléctricas del tejido

isquémico. [28, 29]
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252 MODELO ELECTRICO MACROSCOPICO DEL TEJIDO
BIOLOGICO

Las mediciones de impedancia compleja de tejidos muestran un Unico comportamiento
cuando la reactancia en serie equivalente del tejido se grafica en el plano de impedancia
compleja como una funcion de la resistencia en serie equivalente (ver figura 2.6). Esta
grafica tiene la forma de un bucle, el cual es el arco menor de un circulo cuyo centro se
mantiene por debajo del eje real de laimpedancia. La depresion en el centro del arco por

debagjo del gje real se expresa en términos de un angulo ap/2.

Varios experimentos han demostrado que la concordancia de los datos experimentales
con el diagrama circular es excelente y que la reproductibilidad de los datos obtenidos
para diversos tejidos también es muy buena [29, 30].

Z(w)
YZ(W)Y

v
Py

R¥ a(p/2) Ro

Figura 2.6 Diagrama tipico de reactancia negativa del tejido (-X) graficado contra la
resistencia del tejido (R). La impedancia compleja del tejido bioldgico tiene la forma de
un bucle en el que las frecuencias crecen de derecha a izquierda. Ry es la resistencia a
frecuencia cero y Ry es la resistencia a frecuencia infinita. La depresion del centro del
arco se expresa como un angulo ap/2.
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Coley Cole propusieron una expresion empirica para modelar laimpedancia[31]:
e=e + (@+e)/(1+(wto)*?)
Z=R+jX=Ry +(Ro- R¥)/(l+(j\l\lto)a

en donde to es la constante de tiempo caracteristica. Estas expresiones tienen un gran
parecido con un circuito RC en paralelo. Sin embargo, el parametro que los diferencia es
a. Paracircuitos eléctricos RC a=1, pero paratejidos bioldgicos a tiene un valor de 0.7.

Esto causa que el centro del circulo de lafigura 2.6 se mueva hacia abajo del gje real.

Se han desarrollado varias hipétesis para explicar éste comportamiento de laimpedancia,
sin embargo, ninguna teoria ha sido aceptada en forma definitiva. La explicacion
generalmente aceptada asume que la impedancia de la membrana celular tiene un angulo
de fase constante. Asi, muchas membranas celulares podrian representarse por una
combinacion de capacitancia y resistencia dependientes de la frecuencia. Los datos
experimentales muestran que el angulo de fase de esta combinacion capacitancia -
resistencia variable permanece mas o0 menos constante sobre un amplio rango de
frecuencia De acuerdo con esta teoria, las membranas vivas tendrian que ser

consideradas como diel éctricos pasivos. [29, 30]

2.6 PROPIEDADESELECTRICASDEL TEJIDO ISQUEMICO

Las investigaciones de las propiedades eléctricas del tejido isquémico encontradas en la
literatura cientifica pueden dividirse en dos categorias: estudios de propiedades del tejido
con isquemia inducida y estudios de las propiedades del tejido postmortem. Pocos
pertenecen a la primera categoria. Estos se llevaron a cabo principamente sobre
musculos cardiacos y tegjidos cerebrales. En todos los trabgjos, las mediciones de
impedancia se hicieron para determinar la resistencia intracelular y extracelular en el
tejido con perfusion controlada o con oxigenacion sanguinea controlada. Las mediciones

se hicieron de 20 a 30 minutos después de que se indujo laisgquemia. [28]
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Con base en la revision de la literatura especidizada [28, 32, 33], se presentan las
consecuencias de un corte en la perfusion del tejido muscular en el siguiente orden:

Si el corte de perfusion es debido a oclusiones en el tegjido cardiaco, la impedancia
extracelular se incrementa casi de inmediato en un treinta por ciento, gracias a la
caida en el volumen intravascular.

El cese de perfusion produce hipoxia, falta de glucosa y deficiencia en la eliminaciéon
de desechos, con una consecuente acumulacion de productos metabdlicos e iones, es
decir, produce un incremento en la osmolaridad extracelular. Después de
aproximadamente 5 minutos, la impedancia extracelular del tejido cardiaco se
incrementa gradualmente. Después de 20 minutos alcanza un nivel del 70% por
encimade los valores previos ala oclusion.

Durante la isguemia los procesos de oxidacion normales se interrumpen,
momentaneamente se estimula la glicdlisis y subsecuentemente se bloguea mientras
se decrementa el pH intracelular.

Los procesos metabdlicos anaerdbicos intracelulares causan nuevos productos
osmoticos por conversion metabdlica de moléculas de menor a mayor osmolaridad 'y
de menor actividad (conversion de glicdgeno en lactato e hidrélisis de componentes
de fosfato de mayor energia). En 45 6 60 minutos, esto produce un rgpido incremento
en la osmolaridad del tejido de aproximadamente 35 mOsm/kg, ademés de un
hinchamiento de la célula. Los procesos anaerdbicos inducen un decremento
constante y continuo del pH del tejido durante por o menos 25 horas (como se
determind en estudios postmortem).

El agotamiento de fuentes de energia y la falla en los mecanismos de transporte activo
de la membrana producen la acumulacion de pequefiass moléculas (Na™ , K™y CI) en
la membrana celular. Las células poseen altas concentraciones de proteina, por lo que
sufren de hinchamiento osmatico coloidal adicional.

El descenso del pH decrementa la impedancia del citoplasma, e induce
desacoplamiento celular, por lo que se presenta un incremento significativo en la

impedancia de la membrana.
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Estudios de isquemia en tejido cerebral de felinos (por oclusion arterial en el cerebro
medio), muestran que la impedancia extracelular se incrementd continuamente
durante los 30 minutos que duraron los experimentos. Sin embargo, la impedancia
intracelular muestra un decremento constante mas lento.

La hinchazén celular es causada por la transferencia de agua del tejido adyacente no
isquémico y através de rutas venosas.

La secuencia descrita produce un 300% de incremento en la impedancia del tejido
cardiaco canino 2.5 horas después de una oclusion arterial (a una frecuencia de 5
kHz).

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

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

2.7 ESPECTROSCOPIA DE IMPEDANCIA

De acuerdo con Macdonald [34] y Rigtic [28] la espectroscopia de impedancia es un
término general que incluye la aplicacion de corriente eléctrica alterna a diferentes
frecuencias, a un material en particular, y el registro de los cambios de voltaje, al
atravesar la corriente eléctrica dicho material; asi como el andlisis subsecuente de la
respuesta en frecuencia para producir informacion Util acerca de las propiedades
fisicoguimicas de un sistema. La espectroscopia de impedancia abarca tanto los métodos

de medicién como las técnicas para analizar e interpretar los resultados.

Los métodos de medicion se refieren a las técnicas para caracterizar la impedancia
complegja de un material en un determinado rango de frecuencias. La espectroscopia de
impedancia no se limita a mediciones de impedancia. Se puede también medir admitancia

compleja, constantes dieléctricas, entre otras. Sin embargo, aunque las mediciones son en
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principio simples, en la préctica presentan complicaciones debido a diferentes razones. El
rango de frecuencias de medicion puede extenderse sobre varios 6rdenes de magnitud (en
algunos casos involucrando mas de doce érdenes), y por otro lado, los valores de la
impedancia pueden también abarcar varios Ordenes de magnitud en e rango de
frecuencias de interés (debido a los componentes resistivos y capacitivos del material). El
desempefio de los electrodos utilizados como interfaz con el material de interés depende
del voltaje de corriente directa (DC) entre los electrodos y el material. El sistema de
medicidon debe proveer y controlar este voltaje DC. Todos estos factores combinados

hacen que la medicion presente fluctuaciones.

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

Existen otras formas visuales en que pueden presentarse los datos. Las graficas de
impedancia contra frecuencia (espectro) son frecuentemente Utiles en los casos en donde
el material medido es en general conductivo. En casos no-conductivos, los espectros de
admitancia y de congtante dieléctrica son mas Utiles. Si la impedancia medida tiene
propiedades capacitivas mas que inductivas, resulta de mayor utilidad graficar la
reactancia negativa (-lm{Z}) como funcién de la resistencia (Re{Z}) en el plano
complgjo (en un grafico de Nyquist). También son muy Utiles las graficas
tridimensionales en donde la admitancia imaginaria se grafica contra la admitanciareal y
contra €l logaritmo de la frecuencia. Estas gréficas 3D permiten una mejor comprension
de los datos medidos y, ademas, los eventuales errores en las mediciones son mas féciles
de detectar.

Para la caracterizacion completa del material, es necesario estimar los pardametros del
sistema (conductividad, permitividad, entre otros) a partir del conjunto de los datos
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medidos. Con estas consideraciones, es posible obtener un modelo matemético de la
respuesta del material medido.

2.7.1 APLICACION DE ESPECTROSCOPIA DE IMPEDANCIA A
LOSTEJIDOSBIOLOGICOS

Una gran cantidad de investigaciones se han realizado para caracterizar las propiedades
eléctricas fundamentales del tgjido. Algunos resultados de mediciones de impedancia
para diferentes tejidos y células en suspensién pueden encontrarse en diversas
publicaciones [28, 35]. Laimpedancia depende de muchos factores como la estructura del
material biolégico, la concentracion de iones, la cantidad de agua, el volumen y
geometria del material bioldgico, los procesos fisiolégicos, la temperatura de la muestra,
la técnica de medicion y el tipo de electrodos empleados. La impedancia medida en el
mismo material bioldgico puede tener diferentes valores si cualquiera de estos factores
varia, haciendo que la desviacion estandar de la impedancia medida sea elevada grande

como para poder hacer una diferenciacion correctadel tgjido.

La aplicacion de los principios de la espectroscopia de impedancia permiten una mejor
caracterizacion de los materiales biolégicos en comparacion con los datos que se obtienen
en mediciones a una sola frecuencia. La espectroscopia de impedancia nos permite
seleccionar las frecuencias a las cuales la impedancia del material se ve influida por los

mecanismos de relajacion de interés y extraer esos valores en particular.

Un trabajo importante sobre caracterizacion y modelado matemético del tejido ha sido
realizado por Ristic [28]. En @ se investigaron las caracteristicas de impedancia de
tumores en ratones durante cambios histologicos progresivos producidos por hipertermia.
Por otro lado, se ha aplicado la espectroscopia de impedancia para la caracterizacion y

modelado matemético de eritrocitos humanos [ 36].
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L a espectroscopia de impedancia puede también ser utilizada para estudiar los cambios
de volumen compartamental del cuerpo [37]. Laimpedancia del tejido a baja frecuencia
se ve influenciada Unicamente por la impedancia del fluido extracelular, mientras que la
impedancia del tejido a alta frecuencia se ve influenciada por laimpedanciade los fluidos
intracelular y extracelular. Algunos parametros de alta y baja frecuencia pueden utilizarse
paraestimar larazén de los volumenes de fluido intracelular y extracelular.

2.7.2 IMPEDANCIA EN EL MONITOREO DE ISQUEMIA Y
PERFUSION DEL TEJIDO

Tres grupos de investigadores han propuesto las mediciones de impedancia para el
monitoreo de la perfusion continua y directa del tejido. Concannon y colaboradores [22]
midieron la impedancia del tejido a una sola frecuencia utilizando para ello un electrodo
de cuatro agujas insertado en tejido muscular. Mostraron asi que la impedancia cambia
con e flujo pulsitil de sangre presente en la muestra de tejido. Cuando ocurre una
oclusion arterial este componente pulsétil de impedancia desaparece. En el caso de
oclusion venosa la amplitud del componente pulsatil de la impedancia disminuye.
Harrison y colaboradores [23] reportaron resultados similares. En este caso midieron la
impedancia del tejido utilizando el mismo método pero con electrodos de cuatro hilos
mucho més pequefios, colocados de manera invasiva sobre la superficie del tejido [34, 35,
37]. Ambos investigadores propusieron técnicas basadas en impedancia las cuales sufren
de severos inconvenientes: son invasivas, no proporcionan mediciones absolutas de la
isquemia y la perfusion, no pueden detectar oclusiones en arterias y/o venas pequefias, |la
oclusion venosa es dificil de detectar en general, y no pueden proporcionar una medicién

cuantitativa de la isqguemiadel tejido.

Por ultimo, tenemos el trabgjo de Ristic [28], cuyo objetivo era la evaluacion del dafio
isqguémico mediante espectroscopia de impedancia y mediciones en tejido muscular, y en
el que los resultados aseguran que la espectroscopia de impedancia puede evaluar el

nivel de dafio tisular.
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2.8 DESCRIPCION DEL SISTEMA DE ESPECTROSCOPIA DE
IMPEDANCIA PARA TEJIDO BIOLOGICO

Para establecer el diagnéstico de isqguemiatisular y, en caso der ser necesario, cuantificar

el dafio isguémico se desarrollé un sistema de espectroscopia de impedancia compleja [8,

9, 10], en el rango de dispersion b (1KHz-100KHz), €l cual corresponde a la estructura

tisular [11].

El sistema propuesto consta de una sonda sensora y un espectrometro de impedancia. El

diagrama a bloques del espectrémetro de impedancia se muestraen lafigura 2.7.
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Figura 2.7 Diagrama a blogues del espectrometro de impedancia paratejido biolégico.

Reproducido con la autorizacion de Sacristan Rock. [10]
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La sonda, que fue disefiada para ser introducida en cualquier 6rgano viscoso hueco,
comprende cuatro electrodos de plata-cloruro de plata (Ag/AgCl) colocados en uno de
sus extremos. Los electrodos son anillos circulares separados, coaxialmente, una misma
pequeiia distancia el uno del otro. Los dos electrodos exteriores inyectan corriente al
tgjido circundante y los dos electrodos interiores miden el voltaje resultante. Existen hilos
conductores que estan eléctricamente conectados a los electrodos, estos se extienden a los
largo de la pared de la sonda y terminan en una interfaz que se conecta al espectrémetro
de impedancia. Una vez que la sonda se colocaen €l intestino del sujeto, el espectrémetro
de impedancia inyecta a la mucosa intestinal una corriente de excitacion a digtintas
frecuencias a través de los electrodos exteriores. El registro de la respuesta a estas
excitaciones, por medio de los electrodos interiores, es o que permite la obtencion del
espectro de impedancia compleja del tejido. [8, 9, 10] En la figura 2.8 se muestra el
sistema de espectroscopia de impedancia compleja y su interaccion con el tejido
intestinal.

Sistema de medicion
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corriente
§ Sistema de medicion
Superficie h .
equi potencial ‘ deimpedancia

Figura 2.8 Sistema de espectroscopia de impedancia compleja colocado en la luz del
tracto intestinal. Reproducido con la autorizacion de Sacristan Rock. [10]
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Asi, el espectro de impedancia compleja contiene informacion del estado edtructural y
metabdlico del tgjido intestinal y puede ser usado para cuantificar € nivel del dafio. Mas
aln, el espectro puede ser representado gréficamente y comparado con el espectro de
telido sano, lo que permite no solo el despliegue visual sino que proporciona los
elementos necesarios para desarrollar un sistema de reconocimiento de patrones que
analice automaticamente los espectros e indique al personal médico la severidad de la
lesion de la mucosa intestinal [10]. En los anexos I, |1, 111 se muestran fotografias del
modulo electronico del espectrometro de impedancia compleja para aplicaciones
biomédicas, la operacion del software para el procesamiento de los espectros obtenidos y
la sonda que se emplea pararedlizar €l registro in vivo; respectivamente.

31



3. MODELOSBIOELECTRICOS
3.1 CONDUCTORESDE VOLUMEN BIOELECTRICOS

Los problemas de campos bioeléctricos se presentan en una gran variedad de aplicaciones
biomédicas, desde simples células hasta érganos enteros, incluso en estructuras parciaes o
completas del cuerpo humano. La mayoria de los estudios estdn basados en problemas
inversos o directos del tipo de conductores de volumen empleados en electrocardiografia y
electroencefalografia. Las soluciones de estos problemas tienen aplicaciones en estudios de
defibrilacién cardiaca, deteccidon y localizacion de arritmias, técnicas de impedancia en
imagenes y localizacion y andlisis de actividad espontdnea del cerebro en pacientes

epilépticos.[38, 39]

Para abordar este tipo de problemas (directos o inversos), por principio deben describirse las
caracteristicas fisicas y fisiologicas de un conductor de volumen bioeléctrico, enseguida,
determinar e proceso de construccion del modelo, haciendo un énfasis especia en la
generacion de la malla y findizar con las formulaciones mateméticas y las consideraciones

computacionales.

Un conductor de volumen puede definirse como una region de volumen, W, que posee una
conductividad, s, y una permitividad, e, en la cual existe unafuente de corriente, |, donde €l
subindice v denota por unidad de volumen. Resolver un problema de un conductor de
volumen significa encontrar las expresiones de los campos eléctrico, E, y potencia
electrogtético, F, en cuaquier lugar localizado dentro del volumen, W, y/o sobre una de las
superficies delimitadas, G. Una propiedad que representa un desafio significativo es la
complgjidad del dominio, W, e cual puede estar subdividido en distintos subdominios, cada
uno con diferente conductividad. En algunos casos, estas regiones inhomogéneas son

anisotrépicas, es decir, causan que el campo varie en funcién de la direccion.[38]
L as fuentes de corrientes bioeléctricas, |, provienen de las células excitables sometidas a un
proceso de activacion. Debido a que |, es, en general, variante en e tiempo, e campo

resultante esta determinado por las ecuaciones de Maxwell. Para € conductor de volumen
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macroscopico, en el que no se consideran las corrientes de membrana individuales, se puede
aplicar una aproximacion quasi-estética, los efectos de propagacion son despreciables y los
efectos inductivos son minimos. Estas consideraciones permiten una reduccion de las

ecuaciones de Maxwell a una de dos formas.[38, 40]

Laforma mas general es la reduccion ala ecuacion de Poisson para la conduccion eléctrica:

NssNF =-I, enW

donde N es e operador gradiente, s es el tensor de la conductividad eléctrica, F es €
potencial electrostatico, |, es la fuente de corriente por unidad de volumen, y W es €
dominio de la solucion. De esta forma, se incluye la region de la fuente y las fuentes

primarias bioeléctricas |, a manera de modelo matematico simplificado.[38, 40]

Alternativamente, se puede definir una superficie delimitando la regién que incluye a las
fuentes y entonces se reescribe la formulacion matematica en términos de la informacion
sobre esa superficie, en particular, aplicando la ecuacion de Laplace:

~

Ns>sNF =0 enW

Por lo tanto, se pueden resolver estas ecuaciones sujetas a un conjunto apropiado de
condiciones en la frontera. Aunque parece simple de abordar, los problemas aparecen
cuando se intentan resolver, en gran escala, problemas inversos de conductores de volumen,
inhomogeéneos y anisotropicos que representan la geometria tan complicada del cuerpo
humano.[ 38, 40]

3.2 FORMULACION DE PROBLEMASDIRECTOSE INVERSOS

Tal como se ha mencionado, un conductor de volumen bioeléctrico tipico puede plantearse

como €l siguiente problema de valores en lafrontera:
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en donde las condiciones de frontera asociadas dependen del tipo de problema que se desea
resolver. El problema directo consiste en resolver F con una descripciéon conocidadel, y la

condicion de frontera Neumann:

Z
w
pral
T
11
(@)

sobre Gr

lo que quiere decir que la componente normal del campo eléctrico es cero en la superficie en
contacto con €l aire, denotada por Gr. Este planteamiento puede ser usado para resolver
problemas directos de conductores de volumen en electrocardiografia y

electroencefalografia.

En el problema directo de electroencefalografia se discretiza el cerebro, €l tejido y €l craneo
circundante. Enseguida se asume una descripcion de la fuente de corriente bioeléctrica
dentro del cerebro, generalmente, toma la forma de dipolos o multipolos, y se calcula €
campo en € cerebro y sobre la superficie del cuero cabelludo. [40] En forma smilar, en una
version del problema directo de electrocardiografia, se emplea una descripcion de las fuentes
de corriente en €l corazdn, ya sean dipolos 0 modelos de fuentes de corriente en las
membranas, como las de Fitzhugh Nagumo y Beeler Renter, entre otros; y se calculan las
corrientes y los voltajes en el conductor de volumen gue representa el pecho y los voltgjes

en la superficie del torso.[41]
L os problemas inversos incluyen estimar las fuentes de corriente, |, en el conductor a partir

de mediciones del voltaje en la superficie de la cabeza o del cuerpo. Entonces, se consideran

como condiciones en lafrontera:

F=F, sobreSi Gr



sNF:n =0 sobre Gr

La primera ecuacion corresponde a la condicién de Dirichlet, o que significa que setiene un
conjunto de mediciones discretas del voltaje de un subconjunto de la superficie exterior. La

segunda es la condicion natural de Neumann.[41]

Aunque no se aprecian muchas diferencias en relacion a la formulacion del problema directo,
el matemético Hadamard sefialé que las formulaciones inversas de problemas de valores en
la frontera eran, frecuentemente, mal condicionados. Entonces definié las condiciones para
problemas bien y mal planteados. Segun el criterio de Hadamard, [40] para un problema
bien planteado se deben cumplir las condiciones sguientes:

1. paracada conjunto de datos existe una solucion

2. lasolucién es Gnica

3. lasolucién depende de los datos en forma continua

Si una solucién no cumple con una 0 mas de estas condiciones € problema se considera mal

planteado.

El problema inverso bioeléctrico, planteado en términos de las fuentes de corrientes
principales, carece de dos de los tres criterios mencionados. no existe una solucién Unicay la
solucién no depende de manera continua de los datos.[41] La primera propiedad, la carencia
de unicidad, quiere decir que se pueden encontrar una multitud de soluciones; la segunda
propiedad significa que pequefios errores en las mediciones pueden causar grandes fallas en
la solucion.[42] Hadamard advirtié sobre €l riesgo de tratar de resolver problemas mal

condicionados, ya gque, en estos casos, no es posible obtener resultados precisos.[43]

Desafortunadamente, existen muchos problemas en la ciencia y la ingenieria que son mal
condicionados y que deben resolverse. Las éreas que presentan estos tipos de problemas son
diversas: ingenieria mecanica, robdtica, geofisica, astrofisica, mecanica cuantica, medicina,

ingenieria eléctrica, entre otras.[43]
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Debido a su abundancia, los mateméticos e ingenieros han desarrollado numerosos métodos
para aproximar la solucion de los problemas mal condicionados. Aunque muchas estrategias
tienden a ser dependientes del problema, existen agunas que, usualmente, pueden aplicarse a

los problemas de campos bioeléctricos y alos de las otras areas mencionadas.[42]

Una técnica general para tratar € problema de la no unicidad es convertir € problema a
resolver en un problema modelo. En el cual se subdivide el dominio de la solucion en un
nimero finito de subdominios. En cada subdominio, se describe un modelo simplificado de
la fuente bioeléctrica de corriente. El problema se traduce en encontrar la magnitud y

direccion de las fuentes smplificadas en los subdominios.[42]

Una vez que se ha atacado el problema de la no-unicidad, existe, todavia, €l problema que se
presenta cuando la solucion no depende en forma continua de los datos. El agebra lineal
contraparte a problema eliptico de valores en la frontera es, con frecuencia, Util para discutir
este problema de discontinuidad. La solucién numérica de los problemas elipticos de valores
en la frontera (tales como los problemas de Poisson y de Laplace) se puede escribir como un

conjunto de ecuaciones lineales: [42, 43]

donde z es € vector solucion (el potencial electrostatico en la superficie del cerebro o del
corazén por ejemplo), u es el vector de datos de entrada (el subconjunto de los valores del
voltaje en la superficie del craneo o torso, por gemplo), y A la matriz de transferencia entre
Z Yy U que contiene las propiedades geométricas y fisicas, (conductividad, constante
dieléctrica, entre otras) del conductor de volumen. Z y U son espacios métricos en donde se
miden z y u, respectivamente. El problema directo consiste simplemente en resolver Az = u

paraencontrar u dado z. Mientras que el problemainverso es determinar z dado u.
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Una caracteristica de A en los problemas mal condicionados es que presenta un nimero de
condicién muy grande. En otras paabras, la matriz A mal condicionada estd muy cerca de
ser singular. Cuando se invierte una matriz que tiene un nimero de condicién muy grande es
altamente susceptible a los errores. Recordando, € numero de condicion se define

como:[43]

K(A) =T Al <] A"

o bien, como €l cociente entre el maximo y el minimo de los valores singulares medidos en la

norma L.

El condicionamiento ideal del problema ocurre para matrices ortogonales en las que €
nimero de condicion es cercano a 1, esto es, k(A) » 1; mientras que una matriz mal

condicionada tendrak(A) >> 1. [43]

Otra formulacién que aparece en laliteratura plantea ambos problemas, directo e inverso, en
términos de valores escalares en las superficies. Por gemplo, los problemas de
electrocardiografia y electroencefalografia pueden plantearse bajo esta perspectiva. Para el
problema de electroencefalografia, se tomaria la superficie del cerebro (corteza) como una
superficie delimitada y la superficie del cuero cabelludo como la otra. El problema directo
incluiria hacer mediciones del voltaje de la superficie en regiones discretas y después calcular

los voltgjes en la superficie del cuero cabelludo. [40]

De manera similar, para € problema de electrocardiografia, los voltajes podrian medirse en
la superficie del corazén y usarse para calcular los voltajes en la superficie del torso, asi

como dentro del conductor de volumen que representa el térax.[39]
L os problemas inversos se formulan haciendo mediciones en la superficie del craneo (torso)

y calculando los voltagjes en la superficie del cerebro (corazon). [39, 40] De este modo, se

resuelven ecuaciones de Laplace en lugar de ecuaciones de Poisson, porque se encuentra la
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solucién para las distribuciones de voltae en una superficie en lugar de la fuentes de

corriente dentro de un volumen. Esto es:

Ns>sNF =0 sobre Gr
con condiciones de frontera:
F=F, sobreS1 Gr
sNFs>n =0 sobre Gr

Esta formulacion se conoce como el problema de Cauchy para la ecuacion de Laplace. A
primera vista, no parece que se gane mucho con este planteamiento e, incluso, pudiera
parecer que se pierde informacion por € hecho de que no se puede inferir facilmente la
localizacion de las fuentes que producen los voltajes en la superficie del corazén o el craneo
cuando las fuentes estan Igjanas a la superficie. La ganancia radica en que las soluciones a
estos problemas son Unicas. El problema todavia esta mal condicionado, ya que la solucién
no depende de manera continua de los datos, pero a menos no se tiene que lidiar con la

multiplicidad de las soluciones.[43]

3.3 CONSTRUCCION DEL MODELO Y GENERACION DE LA
MALLA

Una vez gque se han establecido las ecuaciones mateméticas que definen las propiedades

fisicas del sistema, se deben resolver estas ecuaciones para €l dominio particular de interés.
La mayoria de los métodos numéricos para resolver ecuaciones diferenciales parciales

dividen e dominio continuo en elementos discretos y aproximan la ecuacion diferencial

parcial que mejor se adapte a problema en cuestion.
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El primer problema que se presenta es la discretizacion del dominio de la solucién en
poligonos, es decir, la generacion de la malla. Debido a las geometrias complejas asociadas a
los problemas de campos bioeléctricos, la construccion de la malla poligonal puede volverse

€l aspecto que més tiempo consume durante €l proceso de modelado.[ 38, 44]

Después de decidir € método de aproximacion y € tipo de elemento méas apropiado a
emplear, se necesita construir una malla del dominio de la solucién que iguale €l nimero de
grados de libertad del elemento fundamental.[38, 44] Para smplificar, se asume que se
usarén elementos lineales, triangulos para mallas bidimensionales y tetraedros para dominios
tridimensionales. En caso de decidir efectuar la aproximacion por € método de diferencias
finitas serd necesario usar cuadrados uniformes o cubos, para dos y tres dimensiones,

respectivamente..

Existen diferentes estrategias para discretizar la geometria en elementos fundamentales. Para
problemas de campos bhioeléctricos se tienen dos formas estandares de construir la
malla:[38]

la sudivision subsecuente y

latriangulacion Delaunay.

En la primera estrategia se comienza con un conjunto de puntos que definen la o las
superficies delimitadas en tres dimensiones (contornos en dos dimensiones). El volumen
(superficie) se divide repetidamente en regiones mas pequefias hasta que se logra un nivel de

discretizacion satisfactorio. [38]
Usualmente, € dominio se divide en elementos cubicos de ocho nodos que pueden ser
divididos en cinco o seis elementos tetraédricos para problemas tridimensionales y en los

correspondientes cuadrildteros y tridngulos para problemas bidimensionales.

Esta metodologia tiene la ventgja de ser facil de programar, de hecho existen generadores de

mallas comerciales que emplean este método.
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Para su uso en problemas de campos hioeléctricos, la principal desventaja es la incapacidad

de controlar los elementos que sobrepasan los limites interiores.[38]

Un s6lo elemento puede abarcar dos regiones conductivas, por gjemplo, cuando una parte
del elemento representa tejido muscular (que podria ser anisotropico) y la otra parte del
elemento descansa en una regiéon que corresponde a tejido adiposo. Entonces, es muy dificil

asignar una conductividad Unicay a mismo tiempo representar con precision la geometria.

En la estrategia de triangulacion de Delaunay, dado un conjunto de puntos, en dos o tres
dimensiones, que definen las fronteras y las regiones interiores del dominio que serd

modelado, se construye una malla 6ptima de tridngulos o tetraedros. [38]

Para problemas de campos bioeléctricos, las ventajas y desventajas de esta estrategia tienden
a ser exactamente opuestas a las de la estrategia de subdivisiones subsecuentes. La ventgja
principal consiste en € hecho de que la malla puede ser desarrollada para adaptarse a
cualquier geometria predefinida, incluyendo sub-superficies y después agregar puntos

interiores adicionales para minimizar la razén de apariencia.

En € caso de los tridngulos, la razdn de apariencia se define como la relacion entre €

diametro de un circulo circunscrito y la distancia méxima entre los vértices.

I 3 Ik »
Para los tetraedros, la razon de apariencia se denota por 4/ 2 hk donderk es € diametro

de la esfera circunscrita en € tetraedro y hK |a distancia minima entre dos vértices. [38, 40,
43] Esta formula tiende a uno para un tetraedro “isdsceles’ y a cero para un elemento
deformado.

El criterio de Delaunay es un método para minimizar la ocurrencia de angulos obtusos en la

malla, generando elementos que tienen razones de gpariencias tan cercanas a uno como Sea

posible, dado el conjunto de puntos disponible.
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Aunque las ideas que respaldan la triangulacion de Delauney son de aplicacion directa, la
programacion no es trivia y es el principal incoveniente de este método. Afortunadamente,

existe software de aplicacion que resuelve este problema. [43]

34 SOLUCION NUMERICA Y CONSIDERACIONES
COMPUTACIONALES

Debido a la complejidad geométrica y a las numerosas inhomogeneidades inherentes a las
estructuras anatémicas en los modelos fisiolégicos, las soluciones de los problemas de
campos bioeléctricos generamente se logran cuando se emplean métodos de aproximacion
numérica tales como: [40]

diferencias finitas

elementos finitos

elementos de frontera

multicuadricula

para resolver las ecuaciones que rigen a campo.

La solucion numérica clasica de las ecuaciones diferenciales parciades es e método de
diferencias finitas en €l que & dominio de la solucién se aproxima por una cuadricula de
nodos uniformemente espaciados. En cada nodo, la ecuacidon diferencia se representa
mediante una expresion algebraica que reflga los puntos adyacentes de la cuadricula. Se
obtiene un sistema de ecuaciones evaluando las aproximaciones algebraicas previas para
cada nodo del dominio. Finalmente, se resuelve el sistema para cada valor de la variable

dependiente en cada nodo.[40]

En € método del elemento finito, el dominio de la solucion puede discretizarse en un
nimero de elementos finitos uniformes, o no, que estdn conectados por nodos. El cambio de
la variable dependiente respecto a sitio se aproxima en cada elemento por una funcién de

interpolacion.[40, 44]
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La funcion de interpolacion se define en relacion a los valores de la variable en los nodos
asociados con cada elemento. El problema de valor en la frontera original se reemplaza con
una formula integral equivalente. Las funciones de interpolacién se sustituyen en la ecuacion
integral, se integra y se combina con los resultados de todos los otros elementos en el

dominio de la solucion. [38, 40, 44]

El resultado de este procedimiento puede formularse en una ecuacion matricial de la forma

AF = Db que seresuelve subsecuentemente para la variable desconocida.

La formulacion de la aproximacion del elemento finito comienza con la aproximacion
Galerkin:

(sNF,NF)=-(l,, F)

donde F eslafuncién de prueba, se utiliza el método del elemento finito para convertir €

problema continuo a una forma discreta.
Primero, se discretiza el dominio de la solucion, esto es:
w= U, W
y se define un espacio finito unidimensional:
Vhl V={F:F escontinuoenW, NF escontinuo atrozos en W}
Generalmente, se definen pardmetros de lafuncion F 1V}, en los puntos de los nodos:

ai=F(x), i=01,.,N
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Si ahora se definen las funciones base Y TV}, como funciones lineales continuas a trozos
gue toman € valor de uno en los nodos y cero en otros puntos, se puede representar la

funciéon F 1 V,, como:

FO=4a aY®

i=0

de tal manera que cada F 1 V, puede escribirse en forma Unica como una combinacion
lineal de lafuncionesbaseY;1 V.

La aproximacion por elementos finitos del problema original de valores en la frontera puede
enunciarse como encontrar F,l  Vy, tal que (sNF,, NF ) = -(l,, F): s se cumple con esta
condicién tenemos:

(sNFp, NY) =-(lv, Y))

Finalmente, como F , puede expresarse como la combinacion lineal:

Fn= é XY i(X); Xi = Fn(x)

i=0

Entonces podemos escribir:

N
a xsiNY,RY)=-(, Y); i=0.1,..N

=0

sujeta a la condicion de frontera Dirichlet.

Asi la aproximacion del elemento finito de:
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puede expresarse en forma equivalente como un sistema de N ecuaciones con N variables

desconocidas x;, ...xn (l0s potenciales electrostaticos, por ejemplo).

En forma de matrices, el sistema anterior puede escribirse como:

AX

I
o

donde A = (a;) es llamada la matriz global de rigidez y tiene elementos (a;) = (s;NY i, NY)),

mientras que b = -(Iy, Y ;) se conoce como €l vector de carga.

Para problemas de conductores de volumen, la matriz A contiene toda la informacion de la
geometria y conductividad del modelo. La matriz A es simétrica y definida positivamente
por lo tanto no singular y tiene una solucion Unica. Debido a que la funcion base difiere de
cero en pocos intervalos lamatriz A esté esparcida, pocas de sus entradas son cero. [38, 40,
44]

35 SOFTWARE COMERCIAL PARA LA APLICACION DEL
METODO DEL ELEMENTOFINITO

El modelado y la simulacion por computadora se han incrementado de maneraimportante en
los campos de la Bioingenieria y la Medicina Una de las razones que explican este
crecimiento se debe a que los modelos matematicos han demostrado ser una herramienta
sustancial en la investigacion de fendmenos biofisicos complejos. En segundo lugar, €l nivel
de complgjidad de los modelos se ha elevado en forma paralela a desarrollo de las
caracteristicas del hardware computacional, tales como la capacidad de memoria y la

velocidad de procesamiento.



De tal forma que e paradigma del modelado por computadora puede aplicarse sobre
sistemas vivos cada vez més complgos, haciendo posible aplicar, con éxito, esta

metodologia en Biologia y Medicina, dando importantes resultados fisioldgicos y clinicos.

Sin importar el tamafio del sistema a modelar, el objetivo consiste en comprender cuales son
las caracteristicas e interacciones esenciales ddl sistema para cuantificar y representar su
comportamiento. Siempre se buscan soluciones e interpretaciones biolégicamente Utiles de
los resultados mateméticos y computacionales. Tales resultados ayudan a explicar €
comportamiento conocido asi como a predecir nuevas respuestas del sistema bgjo estudio,

ademés de sugerir nuevas representaciones.

El méodo del elemento finito es una técnica numérica muy poderosa para resolver una
amplia gama de problemas de interés en el campo de la bioingenieria. Los sistemas
biologicos se representan en un modelo matematico idealizado €l cua es formulado
basandose en una serie de datos asumidos que en conjunto permiten a las ecuaciones
diferenciales gobernar e modelo matemético. EIl méodo del elemento finito resuelve este

modelo.

Obviamente, el método del elemento finito Unicamente trabajara sobre € modelo matemético
escogido para la solucion del problema en cuestion y todos los supuestos en gque se basa el
modelo seran reflegjados en la prediccion de la respuesta del sistema. No se puede esperar
captar €l comportamiento de un sistema a menos que sus caracteristicas se reflgjen en los
pardmetros del modelo matemético. Es légico deducir que la eleccion de un modelo
matemético apropiado es un paso crucia en € proceso de andlisis y determina
completamente la aproximacién del problema que puede obtenerse mediante el método del

elemento finito.

Desde 1970, se ha implementado computacionalmente e método del elemento finito para

resolver las ecuaciones de Maxwell que gobiernan ala Electrodinamica. [45, 46] La mayoria
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de las aplicaciones del software disponible estan dirigidas a la solucion de problemas

bidimensionales y existe también una gran variedad en los requerimientos de hardware.

Los precios de las herramientas para el andlisis del elemento finito por computadora varian
considerablemente, por ejemplo:

Magnet: con aplicaciones electrostaticas, magnetostéticas y en corrientes parasitas tiene un
costo de 15,000 ddlares. [45]

ANSYS 5.3: cuya version completa realiza €l andlisis de campos eéctrico y térmico
acoplados cuesta 35,000 ddlares, ademés de una cuota anua de 7,000 dolares por soporte
técnico. [47]

FEMLAB™: presenta diversas aplicaciones, pueden acoplarse dos o més de ellas en

problemas uni, bi y tridimensionales, su costo es de 1,600 ddlares. [48]

3.5.1 CARACTERISTICASDE FEMLAB

El soporte computacional de FEMLAB& es MATLAB& , por lo tanto utilizan la misma
sintaxis y estructura de datos. Esto ofrece como beneficio la posbilidad de grabar vy
exportar los modelos resueltos en FEMLAB& como programas que corren directamente en
el ambiente MATLAB& o0 en otros productos de esta familia (SIMULINK&, por
gjemplo).[49]

En generd, el proceso de solucionar un problema de modelado usando FEMLAB& requiere

de los siguientes pasos.

1. Definir la geometria del modelo.

2. Determinar las condiciones de frontera.

3. Definir las propiedades de los materiales, es decir, los coeficientes de la ecuacion parcial
diferencial que caracterizan a proceso en cuestion.

4. Crear lamalla, indicando €l nimero de elementos finitos (tetraedros).

5. Resolver €l problema.

6. Graficar la solucion.
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7. Post-procesamiento: 1o que permite calcular otras propiedades fisicas a partir de la

solucion obtenida.

El fundamento de FEMLAB& es un conjunto de algoritmos para discretizar y resolver
ecuaciones parciales diferenciales (PDE, por sus sglas en inglés). Existen dos diferentes

formas de PDE en FEMLABA : laforma de coeficientes y laforma general.[49]

La forma de coeficientes es més utilizada para PDE lineales o casi lineales. Un problema

dependiente del tiempo en forma de coeficientes se representa como:

da (du/dt) -N- (cNu+au-g) + bNu+au=f enW

n-(cNu+au-g +qu=g-hl sobre dW

hu=r sobre dW
Donde:

W es un dominio delimitado
dwW es lafrontera del dominio

n es vector unitario de sdida

La primera ecuacion se satisface dentro del dominio y la segunda y tercera ecuaciones son
ambas satisfechas sobre la frontera del dominio. En general, a la segunda ecuacion se le
conoce como una condicion de frontera generalizada de Neumann y a la tercera ecuacion,
como una condiciéon de frontera Dirichlet. Esta nomenclatura proviene directamente de la

teoria de potencial, donde una condicion Neumann generalmente se refiere al caso g=0.

En & célculo variacional, las condiciones Dirichlet son llamadas condiciones de frontera

esenciales y restringen el espacio de prueba, por lo que se conocen como limitantes.

a7



La solucion desconocida se denota por u. Puede consistir de uno o0 muchos componentes:

U=[u U ... un]"

El superindice T denota transpuesta no conjugada. Se usa N para denotar el nimero de

componentes de la solucion. Se permite que los componentes tomen valores complejos.

Nu es d gradiente de la solucion:

Nu = [Nuy Nus, ... Nuy]"

El gradiente es un vector N cuyos componentes son n vectores, donde n es el nimero de

dimensiones del espacio.

| es d multiplicador de Lagrange. El nimero de componentes de | es igua a nimero de
limitantes, M, que es €l nimero de componentes del vector, r. Se asume M £ N. El

multiplicador de Lagrange se introduce para hacer posible satisfacer la condicion Dirichlet.

Los coeficientes d,, ¢, a, g, b, & f, g, g, h y r son escalares, vectores, matrices o tensores.
Sus componentes pueden ser funciones complegjas del espacio, tiempo y la solucidn u. Los
coeficientes d, ¢, a, g, b, ay f pueden también depender del gradiente de u. En un sistema

estacionario d.=0.

Aunque las PDE modelan una gran variedad de problemas fisicos con frecuencia se usan los
nombres de los coeficientes de transferencia mecanicay de masa: ¢ es llamado coeficiente de
difusion, a y b, coeficientes de conveccion, a es e coeficiente de absorcion y gy f son

términos que caracterizan ala fuente.

Por otra parte, la forma genera es més utilizada para PDE no lineales. Un problema

dependiente del tiempo tiene la forma general:
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di(du/dt) + N- G=F enW

-n-G=G + (dR/du) "l sobre dW

0=R sobre dW

La solucion desconocida se denota por u, € cua es un vector de tamafio N con
componentes complgjos, | es un vector multiplicador de Lagrange desconocido, que tiene
M componentes. Los componentes de Gy F pueden ser funciones complegas del espacio,
tiempo, la solucién u y su gradiente. Los componentes G y R pueden ser funciones

complejas del espacio, tiempo y la solucién u. [49]

3.5.2 MODULO ELECTROMAGNETICO DE FEMLAB™

El modulo electromagnético es un conjunto de modos de aplicacion de FEMLAB™ que
resuelve problemas estéticos, dependientes del tiempo, de armdnicas y eigenfrecuencias.
Los modos de aplicacion pueden dividirse en tres categorias principales: ondas estaticas,
quasi-estéticas y de altas frecuencias. Todos los modos de aplicacion estédn disponibles en

dos o tres dimensiones.

En un problema particular, la eleccion entre los modos quasi-estéticos y de dtas frecuencias
depende del tamafio eléctrico de la estructura, que no es més que una medida dada por la
razén entre la mayor distancia entre dos puntos de la estructura dividida por la longitud de

onda de los campos electromagnéticos.
El modo quasi-estético es adecuado para la simulaciéon de estructuras con tamario eléctrico

superior a 1/10. La consideracion fisica que se hace en estas situaciones es gque las corrientes

y cargas que generan los campos electromagnéticos varian muy lentamente con respecto al

49



tiempo asi que son précticamente a cada instante como si hubieran sido generados por

fuentes estacionarias.

Cuando las fuentes de los campos electromagnéticos varian mas rapidamente con €l tiempo
se deben emplear los modos de aplicacion para las ecuaciones completas de Maxwell, las

cuales son apropiadas para estructuras de tamafio eléctrico alrededor de 1/100.

Independientemente del tamafio eléctrico de la estructura, el modulo electromagnético

puede aplicarse en casos no lineales, inhomogéneos o anisotropicos. [50]

Como ya se menciond, € andlisis electromagnético a nivel macroscopico se reduce a
problema de resolver las ecuaciones de Maxwell, sujetas a ciertas condiciones de frontera.
Estas ecuaciones pueden escribirse en forma integral o diferencial y representan las
relaciones entre las cantidades electromagnéticas fundamentales: la intensidad del campo
eléctrico E, e desplazamiento eléctrico o la densidad de flujo eléctrico D, la intensidad del
campo magnético H, la densidad del flujo magnético B, la densidad de corriente J y la
densidad de carga eléctrica, p.

El planteamiento de las ecuaciones de Maxwell en la forma diferencial permite resolverlas
aplicando el método ddl elemento finito. En general, para campos variantes en el tiempo, las

ecuaciones de Maxwell pueden escribirse como

N H=3+ D
qt
A E=- B
qt
NsD=r
N>B=0
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Las dos primeras ecuaciones son conocidas como la ley de Maxwell-Ampére y la ley de
Faraday, respectivamente. Las ecuacionestresy cuatro corresponden alas formas eléctricay

magnética de la ley de Gauss.

Otra ecuacion fundamental es la de continuidad, que se representa como

qr
qt

NxJ =-

De las cinco ecuaciones hasta ahora mencionadas, solo tres son independientes. Las dos
primeras combinadas ya sea con la forma eléctrica de la ley de Gauss o con la ecuacion de

continuidad forman un sistema de ecuaciones independientes.[50]

Para obtener un sistema cerrado se incluyen las relaciones constitutivas que describen las

propiedades macroscopicas del medio. Estas estan dadas por
D=gE+P
B =p(H +M)
J=oE
En donde g, es la permitividad del vacio, po es la permeabilidad del vacio y o es la
conductividad. En el Sistema Internaciona de unidades, la permeabilidad del vacio es 4r10”

H/m. La velocidad de una onda electromagnética en el vacio es ¢, y la permitividad del vacio

se derivade larelacion

———=8.854" 10 *F/m = L X0 °F/m
36p
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El vector de polarizacion eléctrica, P, describe coOmo se polariza € materia cuando un
campo eléctrico, E, esta presente. Puede interpretarse como la densidad volumétrica de los
momentos de dipolos eléctricos. P es generamente una funcion de E, pero algunos
materiales pueden tener un vector de polarizacion ain cuando no esté presente ningun

campo eléctrico.

De manera similar, el vector de magnetizacion, M, describe cdmo se magnetiza el material
cuando un campo magnético, H, esta presente. Puede interpretarse como la densidad
volumétrica de los momentos de dipolos magnéticos. M es generalmente una funcion de H,
pero los imanes permanentes, por gjemplo, pueden tener un vector de magnetizacion aln

cuando no esté presente ningiin campo magnético.[50]

En materiales con propiedades lineales, la polarizacion es directamente proporcional al
campo eléctrico, P = ggpE, donde y. es la susceptibilidad eléctrica. Analogamente, la
magnetizacion es directamente proporciona a campo magnético, M = y,H, donde y, es la
susceptibilidad magnética. Para este tipo de materiales las relaciones congtitutivas pueden

escribirse
D = &o(1 + y)E = go6E = €E
B = po(1 + xm)H = popH = pH
El parametro &, es la permitividad relativa y p. es la permeabilidad relativa del material. Es
comUn gue estas propiedades sean escalres pero pueden ser, en el caso genera, tensores de
3 por 3 cuando e material es anisotropico. Las propiedades € y p (sin subindices)

corresponden ala permitividad y permeabilidad del material.[50]

Para tener una descripcion completa de un problema electromagnético también es necesario

especificar las condiciones de frontera en las interfases de los materiales y las fronteras
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fisicas. En las interfases entre dos medios, las condiciones de frontera pueden expresarse

como

n2, (El' Ez):0

n2><D1' Dz):rs

n2, (Hl' Hz):‘]

S

n, ><Bl - Bz) 0

en donde ps y la Js denotan la densidad superficial de carga y la densidad superficial de
corriente, respectivamente, n, es la normal hacia afuera del medio 2. De estas cuatro
condiciones, dos pares son independientes, la primeray la cuarta condicién forman el primer
sistema de ecuaciones independientes y € otro sistema de ecuaciones independientes esta

formado por la segunday tercera condiciones.[50]

Como consecuencia obtenemos la condicién de interfase para la densidad de corriente

fir

n, >(J1' 'Jz):' Tt

Un campo eléctrico, E, variante en el tiempo puede escribirse en la forma

E(r,t) = E(r) cos(wt +f )

En lugar de usar una funcion cosenoidal para indicar la dependencia del tiempo, es mas

simple usar una funcién exponencial escribiendo el campo como
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E(r,t) = E(r)coswt +f ) = Re(E(r)e e™) = Re(E(r)e'™)

El campo E(r) esun fasor, el cual contiene informacion de amplitud y fase del campo, pero

gue es independiente del tiempo. El empleo de fasores es conveniente porque su derivada

parcial corresponde a una multiplicacion por jo:
j;tz = Re(jwE(r)e™)

Los modos de aplicacion llamados Ondas Electromagnéticas del Médulo Electromagnético
de FEMLAB se usan para resolver problemas que involucran atas frecuencias. Las
ecuaciones que describen las distribuciones de los campos en estas aplicaciones estan dadas

por:
K (m*N” E)- wieE=0
N (e;*N" H)- w?nH =0

Estas ecuaciones pueden resolverse como un problema de armonicas en € tiempo o un

problema de eigenfrecuencias.

Los pardmetros relevantes que gobiernan las ecuaciones son la permeabilidad relativa, ., la

permitividad relativa, g, y la conductividad, . El parametro . es la permitividad complga

La aplicacion de ondas electromagnéticas en tres dimensiones representa €l caso general de
un problema con geometria tridimensional asimétrica. En este modo de aplicacion se puede

elegir resolver € problema para € campo eléctrico, E, o para e campo magnético, H,



dependiendo de cudl sea € campo mas relevante. Una variacion de la formulacion de estas
ecuaciones es € modo de aplicacién de ondas TE con simetria axial, que representa el caso
de un problema tridimensional, en coordenadas cilindricas, en e que el campo eléctrico se
propaga en el plano r-z mientras que la componente ¢ permanece constante y, ademéas, €l

modelo presenta simetria con respecto al gje z[50]

Tomando en cuenta estas consideraciones en la geometria del modelo y haciendo uso de la

notacion de fasores, los campos pueden escribirse como:
E(r,zt,)=E (r,2)g e™
H(r,zt)=(H,(r,2e +H,(r,z)e,)e™
Para poder escribir los campos en esta forma se requiere que &, y i, sean no-diagonales solo
para e plano r-z. p. denota un tensor de 2 por 2 y & es la permitividad relativa en la

direccion o.

El modo de aplicacion de las ondas electromagnéticas TE tiene dos submodos e modelado

de arménicasy el de eigenfrecuencias donde | =k; es € eigenvalor calculado.
Dadas las restricciones anteriores, la ecuacion

K (MR E)- k’e,E=0

puede smplificarse a una ecuacion escalar para E,, de la manera siguiente:

éT Tut_ & qr 1 2
-a— — é w- e k,E =0
&fr 'HZHXgﬁ@ S @ 7
e e 1z W
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donde;

y €l nimero de onda en el vacio es.

ko =W /eony, =w/c,

e puede ser reemplazada por . en la ecuacion anterior. La conductividad no esta
explicitamente disponible en este modo de aplicacion, pero para un material conductor

puede representarse especificando unas, compleja.[50]

Debido a que existen coeficientes que son divididos entre r, la PDE no esta definida
propiamente en la cercania del ge z. Esta situacion puede evitarse haciendo un cambio de

variable:

E
u=-—-
r
La ecuacion resultante es:
é é Tu
N grﬂ—+2uw
év Tu = qr - 2 _
AT T
e ér— w
e é 9z W

la cual puede resolverse como un problema estacionario 0 como un problema de

eigenvalores. Los coeficientes de la PDE usados para ambos casos son:
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Cosficiente Expresion

c rim
a - re,e,mw?
da re,

o m (2,0)

L as variables especificas en este modo de aplicacion son:

Variable Valor por “default”
m, 4*pi*le-7

e, 8.854187817e-12
W 1el0

Las congtantes, & Y Lo, €stan expresadas en el sistema internacional de unidades. Cuando se
resuelve un problema de armonicas se debe especificar el valor de la frecuencia angular, .
En el caso de una simulacion de eigenfrecuencias, la frecuencia esta dada por la solucién del

problema.[50]

Cuando no hay corrientes de superficie presentes, deben cumplirse las siguientes condiciones

en lasinterfases:
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Cabe aclarar que se hacen distinciones entre fronteras y limites del modelo, con € término
fronteras se hace referencia a la parte exterior del dominio del modelo y los limites se

refieren alas interfases entre dos subdominios del dominio del modelo.[50]

Para este modo de aplicacion las condiciones de frontera disponibles son:
La condicion de frontera del campo magnético especifica el campo magnético en la
frontera. En un limite, esta condicion especifica la diferencia del campo magnético en
los dos lados de lainterfase y es & equivalente a la corriente de superficie.
La condicién de frontera de continuidad PMC asigna al campo magnético el valor de
cero en la parte exterior de una frontera. En un limite, corresponde a la condicion de
frontera de continuidad para la componente tangencial del campo magnético .
La condicién de frontera del campo eléctrico especifica el valor del campo eléctrico
en dicha frontera.
La condicién de frontera PEC es un caso especial de la condicién anterior en la que
se asigna el valor de cero al campo eléctrico.
La condicion de frontera de baa reflexion con un campo eléctrico se usa
principalmente en fronteras del modelo que en realidad no son fisicas. El término de
baja reflexion significa que sdlo una pequefia parte de la onda es reflgjada y que la
onda se propaga a través de la frontera cas como s no existiera. Ademas esta
presente una fuente de campo eléctrico que se propaga através de la frontera.
La condicion de frontera de baja reflexién es un caso especia de la condicion de
frontera anterior, en la gue no hay fuentes de campos.
La condicién de frontera de simetria axia se aplica sobre € gje z, € cual representa
el ge de simetria del modelo simplificado. Cuando se emplean los submodos de

simetria axial es importante notar que el ge horizontal representa la direcciéonr y €l
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gje vertical, ladireccion z. Ademas la geometria del modelo debe estar trazada parar

positiva.

En la formulacion de las ecuaciones empleadas por FEMLAB, las condiciones de frontera se

expresan por medio de los coeficientes de fronteras, dados por:

Frontera

Campo magnético

Continuidad PMC

Campo eléctrico

PEC

Campo eléctrico-bgareflexion

Bajareflexion

Simetria axial

Cosficiente

Expresion

jwe,n” H,

EOZ
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4, METODOS

Uno de los objetivos especificos de este trabajo de investigacion es determinar las
dimensiones més apropiadas de los electrodos de la sonda del sistema de espectroscopia de
impedancia compleja para tejido biologico. Por lo tanto, se decidié realizar pruebas
experimentales y de simulacién con dos sondas de digtintas dimensiones. La sonda en
cuestion es similar a las sondas nasogéastricas y en €l extremo de insercidén cuenta con los
electrodos de registro del espectrémetro de impedancia. Los electrodos son anillos de plata
revestidos con cloruro de plata ( Ag/AgCl), mientras que en la separacion de los electrodos
se empled un aislante pléstico. Lasfiguras 4.1y 4.2 muestran las dimensiones reales de las
sondas [8, 9, 10], denominadas sondas A y B, respectivamente.

Longitud del
electrodo=0.5 mm
Material: Ag/AgCl

—*

Diametro de la
sonda=5.4 mm

H_J
Separacion entre
electrodos=1.5 mm
Material: Aidante

Figura 4.1 Vista lateral del disefio y dimensiones de lasonda A.

Longitud del
electrodo=1.5 mm
Material: Ag/AgCl

—rA

Diametro de la
sonda=5.4 mm

| —
Separacion entre
electrodos=4 mm

Material: Aislante

Figura 4.2 Vista lateral del disefio y dimensiones de lasonda B.
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4.2 OBTENCION DE LOS ESPECTROS DE IMPEDANCIA DE
SOLUCION SALINA

Las caracteristicas del suero fisiolégico pueden considerarse similares a las de la solucion
salina gue se emplea para restituir liquidos y sangre en personas enfermas. Para obtener los
espectros de impedancia de la solucion salina, que servirian de referencia para validar el
modelo eléctrico de solucidn salina, se utilizd solucidn inyectable (Cloruro de sodio al
0.9%) dispuesta en un recipiente cilindrico de pléastico con didmetro igual a 6.25 cm vy
altura de 12 cm, aproximadamente.

Al recipiente que contenia la solucion salina se le introdujo las dos sondas del
espectrometro de impedancia complegja y se obtienen, directamente, los espectros de
impedancia respectivos.

43 OBTENCION DE LOS ESPECTROS DE IMPEDANCIA DE
TEJIDO INTESTINAL DE CERDOS.

El protocolo experimental para evaluar el desempefio del sistema de espectroscopia de
impedancia compleja para aplicaciones biomédicas consistié en experimentos in vivo,
realizados en cerdos; el cual se describe en detalle en latesis de grado de Gonzalez [8]. En
la obtencién de los espectros de impedancia del tegjido intestina sano de cerdos se
emplearon las dos sondas descritas en el apartado 4.1.

4.4 CONSIDERACIONESPARA EL DISENO DEL MODELO

Como ya hemos mencionado, a trabajar con FEMLAB™

, la aplicacion de ondas
electromagnéticas en tres dimensiones representa el caso general de un problema con
geometria tridimensional asimétrica. En este modo de aplicacion se puede elegir resolver el

problema para el campo eléctrico, E, o para el campo magnético, H, dependiendo de cudl
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sea el campo mas relevante. Una variacion de la formulacién de estas ecuaciones es el
modo de aplicacion de ondas TE (Time-harmonic, Electric field) con simetria axial, que
representa el caso de un problema tridimensional, en coordenadas cilindricas, en € que el
campo eléctrico se propaga en el plano r-z mientras que la componente ¢ permanece
constante y, ademas, e modelo presenta simetria con respecto al €e z Estas
consideraciones pueden apreciarse esquematicamente en lafigura 4.3 [50].

b

Figura 4.3 llustracion del modo de aplicacion de ondas TE con simetria axial,
gue representa el caso de un problematridimensional, en coordenadas
cilindricas, en el que el campo eléctrico se propagaen el plano r-z
mientras que la componente ¢ permanece constante y, ademés, el
modelo presenta simetria con respecto al /e z. Reproducido
sin la autorizacion de FEMLAB™.
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Tanto el modelo de solucion salina como el de tegjido intestinal relinen las caracteristicas
descritas por lo que podemos auxiliarnos con €l modo de aplicacion de ondas TE del
médulo electromagnético de FEMLAB™.

L as ecuaciones que gobiernan el sistema de nuestro modelo son:

N H=sE+gwE+J°
N" E=- njwH
donde J° esunadensidad de corriente generada externamente.

La conductividad y la permitividad pueden manejarse como una permitividad complga
dada por:

e.=e- js/w

de ahi la formulacion de segundo orden:

~

K (MR E)- e, k2E = - jwm,J®

Esta Ultima ecuacion casi puede ser resuelta por el modo de aplicacion de ondas TE con
simetria axial, excepto por € término de la fuente. Sin embargo, esta puede definirse

empleando los coeficientes de la ecuacion parcial diferencial (PDE). [50]

45 MODELO ELECTRICO DE SOLUCION SALINA

4.5.1 GEOMETRIA DEL MODELO DE SOLUCION SALINA

En esta simulacion se considerd que €l recipiente que contenia la solucion salina era
perfectamente cilindrico, con 6.25 cm de didmetro y 12 cm de altura. Las dimensiones de
las sonda A y B en este modelo fueron descritas en el apartado 4.1. Los electrodos
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exteriores suministran una corriente cosenoidal de 5 mA de amplitud a una frecuencia entre
100Hz y 1MHz. Mientras que los electrodos interiores registran el voltgje producido. Las
figuras 4.4 y 4.5 representan la geometria del modelo de solucién salina con las sondas A

y B.

metros

012 ..

o1

oog..

oogd..
ood.

o2

Figura 4.4 Geometriadel modelo eléctrico de solucién salinay lasonda A.



metros

nos...

0oed ..t

[T

oo

Figura 4.5 Geometria del modelo eléctrico de solucién salinay la sonda B.
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Ejez (m)

En el modo de aplicacion de ondas TE del moédulo electromagnético de FEMLA

BTM

, Solo

es necesario describir lageometriadel modelo en el plano r-z, considerando la simetria del

modelo sobre el gje z. Los planos r-z del modelo de solucién salinacon las sondasA y B se

ilustran en lasfiguras4.6 y 4.7.

0.06

0.04

0.02

0.02

0.04

0.06

T T T T
L EEIEITITRIRIIeee SIS RERRRLILIRERRPPRRLes SRRRIITIREee -
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Figura 4.6 Plano r-z del modelo eléctrico de la solucion salina
y lasonda A para el modo de aplicacion de ondas TE con simetria axial.
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Figura 4.7 Plano r-z del modelo eléctrico de la solucion salina
y lasonda B para el modo de aplicacién de ondas TE con simetria axial.
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4.5.2 GENERACION DE LA MALLA

El siguiente paso, en la solucion del problema, consiste en la generacion de la malla
bidimensional sobre la geometria del modelo. Aplicando FEMLAB™, se genera una malla
no uniforme, con 694 nodosy 1,304 elementos triangulares, para la sonda A, los cuaes

pueden apreciarse en lafigura 4.8.
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Figura 4.8 Plano r-z del modelo eléctrico de solucién salina
y lasonda A gue contiene los elementos triangulares que integran la malla.
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Para el modelo de solucion salinay la sonda B se obtiene una malla no uniforme, con 1598
nodosy 3,052 elementos triangulares, los cuales pueden apreciarse en lafigura 4.9.
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Figura 4.9 Plano r-z del modelo eléctrico de solucién salina
y la sonda B que contiene los elementos triangulares que integran la malla.
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4.5.3 ESPECIFICACION DE LAS CONDICIONES DE FRONTERA

De la geometria del modelo de las sondas A y B del espectrometro de impedancia inmersa
cada una en la solucion salina obtenemos, automaticamente, 14 fronteras, una de las cuales
pueden apreciarse, respectivamente, en las figuras 4.10 y 4.11, por lo que es necesario
especificar las condiciones en cada una de ellas.
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Figura 4.10 La geometria del modelo eléctrico de solucion salinay
lasonda A sedividi6 en 14 fronteras. Aqui se aprecia unade
las fronteras, que corresponde al gje de simetria.
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Figura 4.11 La geometria del modelo eléctrico de solucion salinay
lasonda B se dividi6 en 14 fronteras. Aqui se aprecia una de
las fronteras, que corresponde al gje de simetria.
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Las condiciones de frontera las resumimos en la tabla 4.1 y se aplican en el modelo de

solucion salina con ambas sondas.[50]

Frontera

1,357,911, 13,15, 17,19

2,21,31, 32

Tipo

Simetriaaxial

PEC

Tabla 4.1 Condiciones de frontera para el modelo
eléctrico de solucién salina y las sondas A y B.

454 ESPECIFICACION DE LOS COEFICIENTES DE LA
ECUACION PARCIAL DIFERENCIAL

Una vez fijada la geometria del modelo de solucion salinay las sondas A y B, también se

obtienen, autométicamente, 10 regiones cerradas, las cuales reciben € nombre de

subdominios. Las caracteristicas eléctricas de los materiales empleados en el modelo [35,

39, 51], propias de cada subdominio y que constituyen los coeficientes de la ecuacion

parcial diferencial, se describen en latabla 4.2. Mientras que, en latabla 4.3 se describen

|as variables escalares.

Subdominios Material | Conductividad Permeabilidad Permitividad
(s) Relativa (Im) Relativa(e,)
1 Solucién 0.1 1 Dependiente de la frecuencia
salina (ver anexo 1V)
2,4,6,8, 10 Aidante 0 1 1
3,579 Electrodos 1
(Ag) 6x10’ 1-j*6x10"/(omega* epsilon0)

Tabla 4.2 Caracteristicas eléctricas de los materiales
empleados en el modelo eléctrico de solucion salina[39, 51]
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Nombre Descripcion Valor
frecuencia Frecuencia [400H, 1kH, 4kH, 40kH,
400kH]
Omega Frecuencia angular 2*pi*frecuencia
epsilon0 Permitividad del vacio 8.85*10™
mu0 Permeabilidad del vacio 4*pi*107

Tabla 4.3 Variables escalares de la ecuacion parcial diferencial
empleadas en el modelo eléctrico de solucion salina. [50, 51]

Unicamente los subdominios que constituyen los electrodos identificados con los niimeros

3y 9 son los que, inicialmente, estdn sometidos a una densidad de corriente eléctrica

generada externamente. La densidad de corriente eléctrica inicial (Jo) se calcula haciendo

las siguientes consideraciones [51]:

Parala sonda A:

parat=0

Jo

| =57 10"° coswt Amperes

J :|S Amperes/metro?

S=1.375x 10° metro?

5710°

:inl_(s:?).B, 103
S 137510

Amperes/metro?
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Parala sonda B:

S=4.125x 10° metro?

| 5103

0= o=————-=12"10° Amperesmetro’
S 412510

Aplicando la notacion de fasores, podemos especificar las fuentes iniciales para los
subdominios 3 y 9 como sigue:

Subdominio Fuente
3 J* omega* mu0* Jo
9 - j*omega* mu0* Jo

4.6 MODELO BIOELECTRICO DE TEJIDO INTESTINAL

4.6.1 GEOMETRIA DEL MODELO

Las consideraciones en que se baso el disefio de este modelo partieron de la anatomia del
tracto gagtrointestinal descrita en el capitulo 1, por lo que se decidié representar €l tejido
intestinal y las sondas A y B como cuatro cilindros concéntricos. La sonda es el cilindro
interior y arededor de ella se ilustran tres capas del tejido intestinal que constituyen la
mucosa, la submucosay el musculo liso. Se considerd que la mucosa tiene un grosor de 1.5
mm, la submucosa, 0.5 mmy el musculo liso, Imm. La longitud total del tracto intestinal
estimulado con la sonda A es de 9.5 mm. La figura 4.12 representa la geometria del
modelo.

En funcion de la longitud de la sonda B se estimulan 2.6 cm del tracto intestinal y la
geometria de este modelo se muestraen la figura4.13.
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Figura 4.12 Geometria del modelo bioeléctrico de tgido intestinal y lasonda A.
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Figura 4.13 Geometria del modelo bioeléctrico de tgjido intestinal y la sonda B.
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Los planos r-z del modelo bioeléctrico de tgjido intestinal con las sondas A y B se ilustran,

respectivamente, en lasfiguras4.14 y 4.15.

Ejez (m)

1
10

o =~ 1

Figura 4.14 Plano r-z de la geometria del modelo bioeléctrico del tejido intestinal

% 10°
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i e i i i e S -
0004 0005 D008 0. omz2 o004 0Me 008 0.0z
Ejer (m)

y lasonda A en el modo de aplicacién de ondas TE con simetria axial.
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Figura 4.15 Plano r-z de la geometria del modelo bioeléctrico del tejido intestinal
y lasonda B en el modo de aplicacion de ondas TE con simetria axial.



4.6.2 GENERACION DE LA MALLA

Aplicando FEMLAB™, se genera una malla no uniforme, con 507 nodos y 956 elementos
triangulares, parael tejido intestinal y lasonda A, los cuales pueden apreciarse en lafigura
4.16.
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T O i T o 3 e L= L
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Figura 4.16 Geometria del modelo bioeléctrico de tejido intestinal
y lasonda A gue contiene los elementos triangulares que integran la malla.
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Para el modelo de tejido intestinal y la sonda B se obtiene una malla no uniforme, con 740

nodos y 1404 elementos triangulares, los cuales pueden apreciarse en un corte longitudinal

enlafigura4.17.
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Figura 4.17 Geometria del modelo bioeléctrico de tejido intestinal
y la sonda B que contiene los elementos triangulares que integran la malla.
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4.6.3 ESPECIFICACION DE LAS CONDICIONES DE FRONTERA

De la geometria del modelo de las sondas A y B del espectrometro de impedancia
colocadas en la luz del intestino, obtenemos, autométicamente, 18 fronteras, las cuaes
pueden ser observadas, respectivamente, en lasfiguras4.18 y 4.19, por lo que es necesario
especificar las condiciones en cada una de ellas.
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Figura 4.18 La geometria del modelo bioeléctrico detejido
intestinal y lasonda A se dividio en 18 fronteras.
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Figura 4.19 La geometria del modelo bioeléctrico detejido
intestinal y lasonda B se dividio en 18 fronteras.



Las condiciones de frontera se resumen en la tabla 4.4 y se aplican en e modelo

bioeléctrico detgjido intestinal con ambas sondas.[50]

Frontera

1,357,911, 13,15, 17

2,19, 21, 30, 32, 33, 35, 36, 37

Tipo

Simetriaaxial

PEC

Tabla 4.4 Condiciones de frontera para el modelo
bioeléctrico detejido intestinal y las sondas A y B.

4.6.4 ESPECIFICACION DE LOS COEFICIENTES DE LA
ECUACION PARCIAL DIFERENCIAL

Una vez fijada la geometria del modelo de tejido intestinal y las sondas A y B, también se

obtienen, automaticamente, 12 subdominios. Las caracteristicas eléctricas de los materiales

empleados en el modelo [35, 39, 52], propias de cada subdominio y que constituyen los

coeficientes de la ecuacion parcial diferencial, se describen en la tabla 4.5. Las variables
escalares fueron sefidadas en latabla 4.3.

Subdominios Material | Conductividad Permeabilidad Permitividad
(S) Relativa (M) Relativa(e, )
1,35 79 Aidante 0 1 1
2,4,6,8 Electrodos 6x10’ 1 1-j*6x10"/(omega* epsilon0)
(Ag)
10 Mucosa Sm 1 1-j*s /(omega* epsilon0)
11 Submucosa Ss 1 1-j*sJ(omega* epsilon0)
12 Msculo Sm 1 1-j*s m/(omega* epsilon0)
Liso

Tabla 4.5 Caracteristicas eléctricas de los materiales
empleados en el modelo bioeléctrico detejido intestinal .[39, 51, 52]
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Las conductividades de la mucosa, submucosa y musculo liso que constituyen el tejido

intestinal son dependientes de la frecuenciay sus valores se listan en el anexo 1V.[35, 52]

La densidad de corriente inicial (Jo) en los electrodos de estimulacion de cada sonda es la

misma que la estimada para el modelo de solucion salina.



5. RESULTADOS

El espectro de impedancia obtenido experimentalmente para la solucion salina contiene 25

mediciones correspondientes a distintas frecuencias entre 100 Hz y 1 MHz; del espectro

experimental se tomaron 5 mediciones. Las tablas 5.1 y 5.2 contienen los datos del

espectro de impedancia compleja de solucion salina con la sonda A, obtenidos

experimentalmente y con el modelo propuesto, respectivamente.

Frecuencia Modulo dela Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 8.9197 3.0000 8.9074 0.4668
1000 8.8243 3.0000 8.8122 0.4618
4000 8.7814 3.0000 8.7694 0.4595
40000 8.6185 2.0000 8.6133 0.3007
400000 8.4698 0.0000 8.4698 0.0000
Tabla 5.1 Datos del espectro de impedancia de solucion
salina obtenidos experimentalmente con la sonda A.
Frecuencia Maodulo de la Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 12.1628 -4.3372 12.1279 -0.9198
1000 12.2209 -6.7181 12.1369 -1.4296
4000 12.4716 -13.301 12.1370 -2.8693
40000 12.7906 -18.265 12.1462 -4.0087
400000 13.1034 -21.9069 12.1572 -4.8888

Tabla 5.2 Datos del espectro de impedancia de solucion
salina obtenidos con el modelo propuesto con lasonda A.
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En la figura 5.1 se comparan los espectros del médulo y la fase de la impedancia de

solucion salina obtenidos con la sonda A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.1 Comparacion de los espectros de médulo y fase de laimpedancia de solucion
salina obtenidos con lasonda A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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En lafigura 5.2 se comparan los diagramas de Nyquist, que representan la parte real y la
parte imaginaria de los espectros de impedancia de solucion salina obtenidos con la sonda

A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.2 Comparacién de los diagramas de Nyquist, que representan la
partereal y la parte imaginaria, de los espectros de impedancia de
soluciodn salina obtenidos con lasonda A experimentalmente
y con el modelo propuesto.
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Las tablas 5.3 y 5.4 contienen los datos ddl espectro de impedancia compleja de solucion

salina con la sonda B, obtenidos experimentalmente y con el modelo propuesto,

respectivamente.
Frecuencia Modulo dela Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 6.0826 2.0000 6.0789 0.2122
1000 5.9723 0.0000 5.9723 0.0000
4000 6.1088 3.0000 6.1004 0.3197
40000 5.9059 2.0000 5.9023 0.2061
400000 5.8488 3.0000 5.8407 0.3061

Tabla 5.3 Datos del espectro de impedancia de solucion

salina obtenidos experimentalmente con la sonda B.

Frecuencia Modulo de la Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 10.8419 -3.6488 10.8199 -0.6899
1000 10.8817 -4.3744 10.8500 -0.8299
4000 10.9228 -6.1490 10.8599 -1.1699
40000 11.0182 -9.0861 10.8816 -1.7410
400000 11.1240 -11.7745 10.8899 -2.2698

Tabla 5.4 Datos del espectro de impedancia de solucion
salina obtenidos con el modelo propuesto con lasonda B.
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En la figura 5.3 se comparan los espectros del médulo y la fase de la impedancia de
soluciodn salina obtenidos con la sonda B experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.3 Comparacién de los espectros del modulo y la fase de laimpedancia de solucion
salina obtenidos con la sonda B experimentalmente y con el modelo propuesto.
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En lafigura 5.4 se comparan los diagramas de Nyquist, que representan la parte real y la
parte imaginaria de los espectros de impedancia de solucion salina obtenidos con la sonda

B experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.4 Comparacién de los diagramas de Nyquist, que representan la
partereal y la parte imaginaria de los espectros de impedancia de
solucion salina obtenidos con la sonda B experimentalmente
y con el modelo propuesto.
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Las tablas 5.5 y 5.6 contienen los datos del espectro de impedancia compleja de tejido

intestinal con la sonda A, obtenidos experimentalmente y con el modelo propuesto,

respectivamente.
Frecuencia Modulo dela Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 69.1385 3.0000 69.0437 3.6184
1000 65.0321 2.0000 64.9924 2.2695
4000 55.7645 1.0000 55.7560 0.9732
40000 44.1887 3.0000 44.1281 2.3126
400000 46.1376 12.0000 45.1293 9.5925
Tabla 5.5 Datos del espectro de impedancia de tejido
intestinal obtenidos experimentalmente con lasonda A.
Frecuencia Modulo de la Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 116.3758 -3.2560 116.1879 -6.6098
1000 115.0761 -3.0983 114.9078 -6.2197
4000 112.6603 -2.1771 112.5789 -4.2797
40000 107.3397 -3.5197 107.1372 -6.5895
400000 103.4586 -6.6050 102.7719 -11.9002

Tabla 5.6 Datos del espectro de impedancia de tejido

intestinal obtenidos con el modelo propuesto con lasonda A.
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En lafigura 5.5 se comparan los espectros del médulo y la fase de la impedancia de tejido

intestinal obtenidos con lasonda A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.5 Comparacién de los espectros dd mddulo y la fase de laimpedancia de tejido
intestinal obtenidos con lasonda A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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En lafigura 5.6 se comparan los diagramas de Nyquist, que representan la parte real y la
parte imaginaria de los espectros de impedancia de tejido intestinal obtenidos con la sonda
A experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.6 Comparacién de los diagramas de Nyquist, que representan la
partereal y la parte imaginaria de los espectros de impedancia de
tgjido intestinal obtenidos con lasonda A experimentalmente
y con el modelo propuesto.
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Las tablas 5.7 y 5.8 contienen los datos del espectro de impedancia compleja de tejido

intestinal con la sonda B, obtenidos experimentalmente y con el modelo propuesto,

respectivamente.

Frecuencia Modulo dela Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 57.0785 3.0000 57.0003 2.9872
1000 55.3644 3.0000 55.2885 2.8975
4000 50.3907 1.0000 50.3831 1.9461
40000 43.3727 0.0000 43.3727 0.0000
400000 37.3464 11.0000 36.6603 9.5925
Tabla 5.7 Datos del espectro de impedancia de tejido
intestinal obtenidos experimentalmente con la sonda B.
Frecuencia Modulo de la Fasedela Partereal dela | Parteimaginaria
(Hertz) impedancia | Z | impedancia impedancia de laimpedancia
(ohms) (grados) Re{Z} Im{Z}
400 105.2315 -3.4758 105.0379 -6.3798
1000 103.4479 -2.9486 103.3109 -5.3213
4000 101.1853 -2.3675 101.0989 -4.1798
40000 98.8164 -3.6366 98.6174 -6.2677
400000 93.0487 -6.8271 92.3889 -11.0610

Tabla 5.8 Datos del espectro de impedancia de tejido
intestinal obtenidos con el modelo propuesto con la sonda B.
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En lafigura 5.7 se comparan los espectros del médulo y la fase de la impedancia de tejido

intestinal obtenidos con la sonda B experimentalmente y con el modelo propuesto.
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Figura 5.7 Comparacién de los espectros dd mddulo y la fase de laimpedancia de tejido
intestinal obtenidos con la sonda B experimentalmente y con el modelo propuesto.
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En lafigura 5.8 se comparan los diagramas de Nyquist, que representan la parte real y la
parte imaginaria de los espectros de impedancia de tejido intestinal obtenidos con la sonda
B experimentalmente y con el modelo propuesto.

25
20 -
15 ~

10
5 B .
0 /«“ —e— experimental

50 50 1 150 % Mmodelo
10 | ﬁ

_15 _
_20 |
_25 _

parte imaginaria de laimpedancia

parte real de la impedancia

Figura 5.8 Comparacién de los diagramas de Nyquist, que representan la
partereal y la parte imaginaria de los espectros de impedancia de
tegjido intestinal obtenidos con la sonda B experimentalmente
y con el modelo propuesto.
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Lafigura 5. 9 muestralasolucion gréfica del problemaen el plano r-z, en términos del
campo eléctrico, parala sonda A en solucion salina.
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Figura 5. 9 Solucién grafica del problemaen el plano r-z, en términos
del campo eléctrico, parala sonda A en solucion salina.
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Lafigura 5. 10 muestra la solucion grafica del problemaen el plano r-z, en términos del

campo eléctrico, parala sonda B en solucién salina.
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Figura 5. 10 Solucion gréfica del problemaen el plano r-z, en términos
del campo eléctrico, parala sonda B en solucién salina.
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Lafigura5. 11 muestra un acercamiento ala solucién gréficadel problemaen el plano r-z,

en términos del campo eléctrico, paralasonda A en solucién salina.
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Figura 5. 11 Un acercamiento alasolucion grafica del problemaen el plano r-z, en
términos del campo eléctrico, parala sonda A en solucion salina
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Lafigura 5. 12 muestra un acercamiento ala solucién gréficadel problemaen el plano r-z,
en términos del campo eléctrico, parala sonda B en solucién salina.
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Figura 5. 12 Un acercamiento alasolucion grafica del problemaen el plano r-z, en
términos del campo eléctrico, parala sonda B en solucién salina.
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Lafigura 5. 13 representa el decaimiento de la intensidad del campo eléctrico, en el plano

r-z, en funcion del radio del modelo de solucidon salina y la sonda A. El radio cero

corresponde al centro de uno de los electrodos de excitacion.
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Figura 5. 13 Representacion el decaimiento de laintensidad del campo eléctrico,
en el plano r-z, en funcién del radio del modelo de solucién salinay la
sonda A. El radio cero corresponde al centro de uno
de los electrodos de excitacion.
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Lafigura 5. 14 representa el decaimiento de la intensidad del campo eléctrico, en el plano
r-z, en funcion del radio del modelo de solucion salina y la sonda B. El radio cero

corresponde al centro de uno de los electrodos de excitacion.
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Figura 5. 14 Representacion el decaimiento de laintensidad del campo eléctrico,
en el plano r-z, en funcién del radio del modelo de solucién salinay la
sonda B. El radio cero corresponde a centro de uno
de los electrodos de excitacion.
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Lafigura5. 15 muestra la solucion grafica del problemaen el plano r-z, en términos del

campo eléctrico, paralasonda A y el tejido intestinal.
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Figura 5. 15 Solucion gréfica del problemaen el plano r-z, en términos
del campo eléctrico, paralasonda A y €l tejido intestinal.
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Lafigura 5. 16 muestrala solucion grafica del problemaen el plano r-z, en términos del

campo eléctrico, paralasonda B y el tejido intestinal.
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Figura 5. 16 Solucion gréfica del problemaen el plano r-z, en términos
del campo eléctrico, paralasonda B y el tejido intestinal.
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Lafigura 5.17 representa el decaimiento de laintensidad del campo eléctrico, en el plano r-
z, en funcién del radio del modelo de tejido intestinal y la sonda A. El radio cero

corresponde al centro de uno de los electrodos de excitacion.
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Figura 5.17 Representacion el decaimiento de la intensidad del campo eléctrico,
en el plano r-z, en funcién del radio del modelo de tejido intestinal y la
sonda A. El radio cero corresponde al centro de uno
de los electrodos de excitacion.
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Lafigura 5.18 representa el decaimiento de laintensidad del campo eléctrico, en el plano r-
z, en funcién del radio del modelo de tejido intestinal y la sonda B. El radio cero

corresponde al centro de uno de los electrodos de excitacion.
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Figura 5.18 Representacion el decaimiento de laintensidad del campo eléctrico,
en el plano r-z, en funcién del radio del modelo de tejido intestinal y la
sonda B. El radio cero corresponde a centro de uno
de los electrodos de excitacion.
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6. DISCUSION DE RESULTADOS

Debido a comportamiento depediente de la frecuencia de la permitividad relativa de la
solucion salina (consultar anexo 1V) su espectro de impedancia compleja, representado en
un diagrama de Nyquist, es muy cercano a una recta paralela a gje imaginario; tal como
puede observarse en las figuras 5.2 y 5.4 , obtenidas con el modelo propuesto tanto con la

sonda A como con lasonda B.

Si consultamos las tablas 5.1, 5.2, 5.3y 5.4 y las figuras 5.1 y 5.3 de los espectros de
impedancia compleja de solucidén salina obtenidos experimentalmente y con el modelo
propuesto, con ambas sondas, respectivamente, podemos apreciar que los angulos de fase
serian, morfolégicamente, similares si multiplicamos por un factor de correccion igual a—1
los angulos de fase de los espectros experimental es.

El citado factor de correccion puede explicarse incluyendo en el andlisis la resistencia y
capacitancia propia de los cables que sirven de interfaz entre las sondas y €l médulo
electronico del espectrometro de impedancia para aplicaciones biomédicas, asi como
también la inductancia de la geometria real de la sonda que consiste en anillos y no en

cilindros como los del modelo.

Si realizamos los gjustes debidos a la teoria de las lineas de transmision, entonces podemos
considerar a nuestro modelo eléctrico de solucion salina y las sondas A 'y B como un
fantoma que nos permite la validacién de los parametros gque definen el comportamiento
eléctrico de ambas sondas.

Remitiéndonos a lastablas y alas figuras 5.5, 5.6, 5.7 y 5.8, estas mismas consideraciones
explican las diferencias entre los médulos y las fases, respectivamente, de los espectros de
impedancia compleja del tejido intestinal obtenidos experimentalmente y por medio del

modelo propuesto.
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Por lo tanto, podemos afirmar, segun se aprecia en la figura 5.15, que el disefio de la
sonda A garantiza la medicion de la impedancia compleja de la mucosa que corresponde a
la region de mayor interés del tejido intestinal bajo estudio. Mientras que la sonda B
registra las propiedades eléctricas tanto de la mucosa como de la submucosa del tejido
intestinal.

Ademés la densidad de corriente en la mucosa al emplear la sonda A es de 0.022 mA/cm?
lo que es inferior a 0.1 mA/cm? que es la densidad de corriente reportada como minima
para evitar el dafo a los tejidos. Mientras que con la sonda B la densidad de corriente
estimada en la mucosa intestinal es de 0.15 mA/cm? lo que causaria un dafio en el tejido.

Finalmente, en la figura 5.18 puede apreciarse que la geometria de los electrodos de la
sonda B deforman el campo eléctrico, de tal forma, que resulta obvio, que la distribucién
del mismo en los electrodos es inhomogénea. Este fendmeno indeseable no se presenta en

la geometria de los electrodos de lasonda A, tal como puede verse en lafigura 5.17.
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7. CONCLUSIONESY PERSPECTIVAS

Una vez redlizada la discusion de los resultados obtenidos, se puede afirmar que, la
geometria y los materiales con los que se construyd la sonda A garantiza que la
espectroscopia de impedancia compleja realizada en e tgido intestinal reflge,
principalmente, los cambios estructurales de la capa que constituye la mucosa intestinal.
Ademas, la amplitud de 5mA de la corriente cosenoidal aplicada no genera lesiones en la
mucosa intestinal, ni macroscopicas, como se ha comprobado durante las cirugias
experimentales; ni microscopicas como se ha demostrado a obtener una densidad de
corriente menor a la minima reportada en la literatura especializada; mediante el modelo

bioeléctrico, en la mucosa intestinal.

En trabgjos futuros, seria conveniente incluir en el modelo bioeléctrico de tejido intestinal
sometido a espectroscopia de impedancia las caracteristicas anisotropicas propias de los
tejidos bioldgicos, asi mismo seria de gran utilidad establecer la variacion de la
conductividad y la permitividad el éctrica de los tejidos en funcién del dafio que presenten.

Una vez validado experimentalmente y tedricamente el disefio de la sonda y la utilidad del
espectro de impedancia se propone continuar investigando para establecer un algoritmo que
permita discriminar distintos grados de dafio isquémico en mucosa intestinal; asi como
también caracterizar los espectros de impedancia compleja que presenten otro tipo de dafio,

No necesariamente por isquemia.
A partir de la caracterizacion del tipo de dafio de los tejidos podria trabajarse en el

desarrollo de una terapia guiada que oriente las decisiones y el desempefio de los médicos

en las salas de terapia intensiva
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ANEXO |

Fotografia del modulo electrénico y la sonda del espectrometro de impedancia compleja
para aplicaciones biomédicas. Reproducida con la autorizacion de Sacristan Rock [10].
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ANEXO I

Fotografia de la operacion del software disefiado para el procesamiento de los espectros de
impedancia compleja. Reproducida con la autorizacion de Sacristan Rock [10].
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ANEXO Il

Fotografia de una cirugia experimental de un cerdo en la que se aprecian el tonémetro
y la sonda del espectrémetro de impedancia compleja para aplicaciones biomédicas.
Reproducida con la autorizacion de Sacristan Rock [10].
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ANEXO IV

Frecuencia (Hz) 400 4000

Conductividad (S'm)

Mucosa (o) 0.0975 0.0975
Submucosa (cs) 0.6 0.68
Musculo liso (o) 0.62 0.67
Solucion salina 0.1 0.1

Per mitividad relativa

Mucosa 6.375x10° 9.75x10"
Submucosa 2.99x10° 2.9x10°
Musculo liso 8.5x10° 1.3x10°
Solucién salina 8.2x10° 1.3x10*

40000

0.1125
0.68
0.73

0.1

4.125x10"
2.81x10°
2.5x10*
7.6x10°

400000

0.195
0.72
0.78

0.1

1.05x10"
2.74x10°
9.05x10°
1.4x10°

Valores de la conductividad y la permitividad relativa, a diferentes
frecuencias, usados en el disefio del modelo bioeléctrico detejido

intestinal sometido a espectroscopia de impedancia. [35, 52]
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