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Prefacio

El presente trabajo fue realizado dentro del Grupo de Sensores del Centro de
Ciencias Aplicadas y Desarrollo Tecnologico (CCADET) de la UNAM. En él, se presenta
el disefio de un sistema de medicion espectroscopica de impedancia eléctrica aplicado a
muestras biologicas.

En las Gltimas décadas se han desarrollado distintos equipos biomédicos que,
mediante técnicas de medicion de impedancia eléctrica, permiten estudiar algunas
propiedades en seres humanos tales como la estimacion de grasa corporal, cantidad de agua
en algun tejido especifico o estudios de padecimientos.

Mas recientemente, se ha estudiado el comportamiento de tejidos bioldgicos en la
presencia de campos eléctricos variables en la frecuencia (espectroscopia de tejidos), y se
ha demostrado que éstos actGan como un circuito eléctrico pasivo, por lo que se han
propuesto diversos modelos eléctricos equivalentes que se pueden comparar con la
respuesta en frecuencia de tejidos; asi surge el planteamiento de este trabajo, en donde se
desarrolla e implementa un sistema de medicion espectroscopica de impedancia eléctrica,
que tiene como objetivo medir muestras de tejidos bioldgicos para obtener una
caracterizacion de éstos mediante la respuesta en frecuencia de la impedancia eléctrica
asociada. ElI hecho de implementar un sistema de medicidén espectroscopica radica en
contar con un mecanismo alternativo de caracterizacion de tejidos bioldgicos, no invasivo,
y que posiblemente coadyuve en tareas de diagndstico clinico.

En el primer capitulo se muestra el estado del arte en cuanto a los sistemas de
medicion de bioimpedancia existentes, de tal forma que sea posible plantear los objetivos
del trabajo y la aportacion de éste. En el segundo capitulo se presenta la teoria basica de
circuitos eléctricos, y como es que éstos se relacionan con los tejidos bioldgicos a fin de
saber de qué manera el cuerpo humano responde a estimulos eléctricos. En el tercer
capitulo se expone la integracién del sistema de medicion espectroscépica de impedancia,
especificando cada etapa de instrumentacién detras del prototipo. El cuarto capitulo
muestra el procedimiento de calibracion del sistema y las primeras mediciones realizadas
en tejidos bioldgicos de distintos animales, algunos de ellos con distintas alteraciones en su
estructura. Finalmente, se presentan las conclusiones basadas en los objetivos planteados;
asi como las mejoras a implementar en el sistema y el posible trabajo a futuro.

Por ultimo, pero no por ello menos importante, se incluye un glosario de términos
importantes contenidos en el trabajo y una seccién de anexos en donde se adjunta la
informacién complementaria que permitird comprender la integracion del sistema.
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Capitulo 1

Introduccion

En este capitulo se introduce al lector al estado del arte de algunos trabajos que han sido
desarrollados en torno al disefio de sistemas de medicion de bioimpedancia, asi mismo; se plantean
los objetivos, la motivacion del trabajo, y una breve descripcion del mismo.

1.1 Antecedentes

Los sistemas de medicion espectroscopicos de impedancia han sido de gran utilidad en un
amplio nimero de aplicaciones; en electroquimica para caracterizar soluciones, para observar
propiedades de corrosion en metales, para monitorizar procesos de descomposicion de alimentos,
para monitorizar el estado de cargas en baterias, por mencionar algunos. Mas recientemente, esta
técnica se ha implementado para realizar estudios en tejidos biolégicos.

La técnica de medicion de bioimpedancia consiste en medir la oposicién que presentan los
tejidos o sistemas biol6gicos al flujo de una corriente eléctrica.

Las mediciones de bioimpedancia han resultado una técnica muy utilizada en el campo
clinico, de manera que hoy en dia se utilizan en diversos estudios en hospitales. Esto se debe a que
se implementan con técnicas no invasivas, es decir, no ponen en riesgo la salud del paciente. Por
mencionar algunos se tienen: sistemas para determinar porcentaje de grasa en el cuerpo,
composicion o estado de huesos o masculos, y niveles de fluidos en el cuerpo humano. Asi mismo,
se han propuesto sistemas que realizan estas mediciones haciendo una tomografia de impedancia
eléctrica (EIT) o sistemas de estudios plestimograficos (medicion de cambio de volumen y presion
en tejidos).

A continuacion se enlistan distintos sistemas de medicion de bioimpedancia encontrados en
la literatura, que aungue por el momento no tienen aplicacién clinica, se tratan de sistemas con
grandes perspectivas.

Dispositivo multi-frecuencia para medicion de bioimpedancia eléctrica compleja, disefio y
aplicacion [1].

Este dispositivo fue publicado en un articulo en 1995 por el Instituto de Precision e
Ingenieria Biomédica en la Universidad Tecnoldgica de Varsovia. En él, se implementa un sistema
de medicién de impedancia en tejidos en un rango de 2 kHz a 200 kHz y utiliza un control
automatico o manual para cambiar las frecuencias de medicion.
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Figura 1.1 Diagrama de bloques del dispositivo multi-frecuencia (2 kHz-200kHz) para medir
bioimpedancia [1].

El sistema estd basado en un método tetrapolar de electrodos utilizando una fuente de
voltaje sinusoidal que genera un VCO (Oscilador Controlado por Voltaje), cuya construccion
permite seleccionar entre modo manual o automatico la frecuencia de trabajo, enseguida la sefial de
voltaje es convertida a sefial de corriente. Se utilizan dos electrodos para inyectar una corriente a un
material bajo prueba, y dos electrodos para medir el voltaje sobre la muestra. Implementa un
detector de amplitud para medir la magnitud de la impedancia y separadamente un detector de fase
para medir el desfasamiento de la sefial. Posteriormente se utilizan comparadores para comparar las
sefiales de voltaje y fase, para finalmente ser pasadas por una barrera de aislamiento para transferir
independientemente las dos sefiales (modulo de la impedancia y fase) en un ancho de banda de 0 a
100 Hz cuyo rango de voltaje es de 0 a 5V. Las sefiales son procesadas por una computadora y se
obtiene la parte real e imaginaria de la impedancia.

Los autores mencionan que el sistema puede ser utilizado para medir fluido extracelular o
para realizar mediciones transtoracicas en estudios de cardiografia.

Desarrollo de un sistema de medicion de bioimpedancia capacitivo [2].

En agosto del 2009 se desarrolld6 un trabajo en la Universidad de RWTH Aachen
(Rheinisch-Westfalische Technische Hochschule) en Alemania, sobre un sistema para estimar la
impedancia eléctrica en el cuerpo humano. Dicho sistema utiliza diferentes frecuencias y opera en
un rango de 5 kHz a 43 kHz, y posteriormente implementa un algoritmo para calcular la
bioimpedancia del cuerpo humano hasta 1MHz. En la Figura 1.2 se muestra el diagrama del
sistema.

Para realizar las mediciones, el sistema emplea un generador de sefiales para producir una
sefial sinusoidal de voltaje que después es transformada a una sefial sinusoidal de corriente con una
amplitud de 700uA, . Se utiliza un arreglo de cuatro electrodos capacitivos que es conectado a la
zona bajo estudio del cuerpo humano. Utiliza un amplificador de instrumentacion para leer una
sefial de voltaje en el cuerpo. La impedancia es medida mediante una modulacion de amplitud en
cuadratura; se mide una sefial de voltaje y se multiplica por una funcién seno y una coseno,
posteriormente la sefial se pasa por un filtro pasobajas para extraer las componentes de fase (parte



resistiva) y cuadratura (parte reactiva). Finalmente se procesan las sefiales en un software
especializado y se obtiene la respuesta en frecuencia del material bajo estudio.
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Figura 1.2. Diagrama de bloques de sistema de medicion de bioimpedancia capacitivo [2].

Sistema de bioimpedancia para monitorizar actividad muscular y cardiovascular en los
mufiones de extremidades inferiores amputadas [3].

En 2013 la Universidad Politécnica de Catalunya en Espafia public6 un articulo en donde se
emplea la técnica de medicion de bioimpedancia para realizar estudios de miografia y
pletismografia en miembros inferiores amputados en seres humanos. El sistema desarrollado mide
en la frecuencia de 50 kHz y monitoriza movimiento en musculos y flujo arterial.
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Figura 1.3. Diagrama de bloques del sistema de bioimpedancia para monitorizar actividad muscular
o cardiovascular en mufiones de extremidades inferiores amputadas [3].

El sistema, como se observa en la Figura 1.3, utiliza una fuente de corriente de 600uA con
un método de cuatro electrodos para realizar mediciones en el sujeto bajo estudio, utiliza un
amplificador de instrumentacion para medir voltaje. Posteriormente emplea un demodulador
sincrono basado en una onda cuadrada en fase con la sefial de 50 kHz, a la salida del demodulador
se presenta un filtro pasobajas de 30Hz (para electromiografia) y posteriormente es pasada por un
filtro paso banda de 0.5 Hz a 10 Hz, con una etapa de amplificacion para obtener una sefial




relacionada con el estudio pletismografico. Finalmente ambas sefiales son recolectadas por un
sistema de adquisicion de datos (NI-USB-6259) con una frecuencia de muestreo de 500Hz.

La medicion de impedancia en este estudio se utiliza para monitorizar movimiento en
miembros amputados; en sus estudios encontraron una variacion de 5Q a 15Q dependiendo si el
miembro tiene movimiento o no.

De los sistemas mencionados anteriormente, y los encontrados en la literatura, ningun
sistema realiza mediciones espectroscopicas en un rango mayor a 1 MHz, y ademas, la mayoria de
ellos implementan equipos comerciales para integrar los sistemas de medicién tales como:
generadores de sefiales, osciloscopios detectores de fase y ganancia, o0 médulos de adquisicion de
datos. Bajo este contexto, el sistema desarrollado en ésta tesis integra diversas caracteristicas;
principalmente, la medicion de impedancia eléctrica en un amplio rango de frecuencias (10 Hz a
10MHz) haciendo uso de instrumentacién electrénica relativamente simple, lo que conlleva a la
obtencion de un sistema de alta resolucidn, buena sensibilidad y que ademas es modular, compacto
y portable permitiendo mediciones de campo.

1.2 Objetivos

En este trabajo se proponen los siguientes objetivos:

e Desarrollar un sistema capaz de medir la impedancia eléctrica de materiales bioldgicos
tales como tejidos de distintos animales y estimar su respuesta en frecuencia en un rango
de 10 Hz a 10 MHz, empleando técnicas modernas de instrumentacién, y cuyas
caracteristicas de medicion resulten atractivas para futuras aplicaciones biomédicas

¢ Realizar mediciones con el sistema propuesto para estimar la respuesta en frecuencia de la
impedancia en diversos tejidos biologicos con diferencias en composicién y estructura, a fin
de proponer un método alternativo de caracterizacion.

1.3 Motivacion

La propuesta de implementar un sistema de medicién espectroscopica de impedancia
aplicado a muestras bioldgicas se debe a que dentro del Grupo de Sensores (GS) del CCADET
desde hace algunos afios, se ha dado a la tarea de caracterizar tejidos biol6gicos y sus propiedades, a
través de métodos Opticos. Sin embargo, dado que los tejidos son materiales altamente turbios; es
decir, presentan atenuacion y esparcimiento de la luz, estos métodos solo pueden ser aplicados para
mediciones con muy corta penetracion del orden de 0.35 - 1um [4], por lo que una medicién directa



sobre el cuerpo humano aun no es posible de realizarse. Asi surge el planteamiento del problema,
ya que mediante el desarrollo del sistema de medicion espectroscépica de impedancia se pretende
obtener un instrumento de medicion, que pueda coadyuvar a los ya implementados en el GS, a fin
de contar con una herramienta alternativa para caracterizacion de tejidos; y que pueda ser aplicada
en mediciones in vivo.

Partiendo de que la estructura interna de los drganos en seres vivos puede ser modelada
como un circuito eléctrico de pardmetros concentrados, se pretende emplear el sistema de medicion
de espectroscopia de impedancia para poder estimar la respuesta eléctrica de los tejidos a través de
la impedancia eléctrica de muestras biol6gicas en un amplio rango de frecuencias.

La impedancia eléctrica esta compuesta por una parte real y una parte imaginaria, la parte
real esta relacionada con la propiedad que presenta oposicién al flujo de corriente en un material,
mientras que la parte imaginaria o parte compleja se puede relacionar con un cambio de fase en una
sefial alterna debida a elementos pasivos capacitivos e inductivos en un circuito. La parte compleja
de la impedancia, también denominada reactancia, esta directamente relacionada con la frecuencia
con que es excitado un circuito debido a los fendmenos dieléctricos presentes en los materiales, en
el caso de los elementos capacitivos, por lo que variar la frecuencia de una sefial ocasionara que
varie la respuesta eléctrica de un circuito y con esto su impedancia eléctrica.

El principio de funcionamiento del sistema de medicion de espectroscopia de impedancia se
basa en aplicar, a una muestra de algun material, una sefial sinusoidal de voltaje V(w) = Asen(w)
(siendo V(w) una sefal de voltaje de la fuente generadora en funcién de la frecuencia angular en
radianes por segundo y A la amplitud de la sefial de la fuente generadora), posteriormente, se mide
la diferencia de potencial en el tejido bajo prueba V'(w) = A’sen(w) (siendo V'(w) una sefial de
voltaje eléctrica presentada en el tejido en funcién de la frecuencia angular y A’ la amplitud de la
sefial). Por otro lado, al ser un circuito conectado en serie, se puede medir la corriente I(w) =
Bsen(w) (siendo I(w) la corriente alterna y B la amplitud de la sefial de corriente en el circuito)
que circula a través de la maya principal con ayuda de una resistencia de referencia R, conocida, es

decir; I(w) = M. Asi, haciendo uso de la ley de Ohm fasorial Z = Vi) _ Asen(w) (donde Z es
Rg I(w) Bsen(w)

la impedancia eléctrica del material estudiado) se podra obtener la impedancia eléctrica del material
bajo estudio.

La importancia de realizar estudios de impedancia eléctrica en tejidos biol6gicos es que con
ello, se puede estimar la respuesta eléctrica de estas muestras, lo que permitira determinar
parametros especificos del material estudiado debido a fenédmenos resistivos y dieléctricos, y con
ello se podréan obtener pardmetros caracteristicos del material biol6gico.



1.4 Sistema espectroscopico de medicién de impedancia
eléctrica aplicado a muestras biologicas.

El sistema de medicidn espectroscopica de impedancia desarrollado se trata de un sistema
gue implementa tecnologia de circuitos electronicos integrados para estimar la magnitud de la
impedancia eléctrica de tejidos bioldgicos sin emplear equipos comerciales. Este sistema es capaz
de realizar barridos en frecuencia en un rango de 10 Hz a 10 MHz y obtener la magnitud de la
impedancia y su respectiva fase para cada frecuencia de excitacion.

Generador MEP o
de sefial Electrodos de Detector de Recopilacién y
sinusoidal :> cuatro puntas :> :> Ganancia y Fase :> analisis de datos
Resistor de
referencia

Figura 1.4. Diagrama de bloques del sistema de medicién espectroscopica de impedancia.

El sistema estd constituido por 6 etapas principales como se ilustra en el diagrama de
bloques de la Figura 1.4. ElI mecanismo de operacion del sistema es el siguiente; se utiliza un
generador de sefiales de voltaje sinusoidal para alimentar a una red de dos circuitos que estan
conectados en serie. Al ser un circuito en serie, la corriente que fluye por éste serd la misma, sin
embargo, el voltaje se dividira en relacion con las cargas contenidas en el circuito. Se utiliza un
arreglo de cuatro electrodos para medir el voltaje en el MBP (material bajo prueba) y un resistor de
referencia conocido para estimar la corriente que circula en el circuito mediante la medicién del
voltaje en el resistor y la ley de Ohm. Posteriormente, las dos sefiales de voltaje medidas ingresan a
un detector de fase y ganancia, el cual compara ambas sefiales en magnitud y fase, donde su salida
corresponde a un valor de voltaje directo que es proporcional a la ganancia, y otro que es
proporcional a la fase de las sefiales de voltaje medidas en el MBP y en el resistor de referencia.
Finalmente se recopilan estos valores para cada valor de frecuencia seleccionado y se procesan los
datos para obtener el espectro de la impedancia del MBP.

A partir de los objetivos y la motivacién se decidié realizar un sistema de medicion de
bioimpedancia que mostrara innovaciones en torno a los trabajos previamente desarrollados e
implementados. Para entender al sistema en cuestion, es necesario tener un marco teorico sélido de
circuitos eléctricos, métodos de medicion de impedancia eléctrica y de la respuesta eléctrica de
tejidos bioldgicos en la frecuencia. Por ello, el capitulo dos del trabajo pretende dar al lector las
herramientas necesarias para comprender la construccién del sistema.
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Capitulo 2

Conceptos basicos

En este capitulo se explican a grandes rasgos los conceptos necesarios para adquirir un
antecedente teodrico y de esta manera, poder entender la construccién y funcionamiento del sistema
desarrollado.

2.1 Teoria de circuitos

La teoria de circuitos eléctricos es una aproximacion de la teoria electromagnética
desarrollada por J. C. Maxwell, esta aproximacion puede aplicarse solamente cuando se estudian
circuitos de parametros concentrados, es decir, cuando la longitud de onda electromagnética es
mayor (al menos cien veces) que las dimensiones fisicas del conductor. El caso contrario es cuando
se tienen circuitos de parametros distribuidos en donde la longitud de onda que circula por ellos es
proporcional o menor que las dimensiones del circuito. En este caso se utiliza teoria
electromagnética para modelar a los sistemas.

Debido a que la frecuencia de operacién utilizada en el trabajo se limita hasta los 10MHz,
se puede utilizar una aproximacion de las ecuaciones de la teoria electromagnética que se tiene bien
conocida como la ley de Ohm. Para entender el principio de la ley de Ohm es necesario antes
entender los conceptos de voltaje, corriente e impedancia.

El voltaje [2] se define como la diferencia de potencial de una carga unitaria entre dos
puntos, es decir, es el trabajo por unidad de carga requerido para mover una particula cargada de un
punto a otro. Esta magnitud fisica tiene como unidad de medida el volt (V).

La corriente eléctrica [2] es el flujo de carga eléctrica que circula a través de la seccion
. . ..y C
transversal de un medio en un segundo. Su unidad de medicion es el ampere (4 = S—).

La impedancia eléctrica se puede interpretar como la oposicién que presenta un material al
flujo de una corriente eléctrica. Su unidad de medicion es el Ohm (Q). Al ser la impedancia
eléctrica el objeto de estudio en este trabajo, mas adelante se detallard la interpretacion de este
concepto en circuitos eléctricos.

La ley de Ohm [2] indica que existe una relacion lineal entre el voltaje y la corriente
presentes en conductores, dada por:

V=2l (2.1)

en donde V es el voltaje en un circuito, I la corriente que circula a través de ese circuito y Z es la
magnitud de la impedancia del elemento en ese circuito.




La ley de Ohm es importante, debido a que con ayuda de esta relacion se puede conocer el
comportamiento de un circuito de pardmetros concentrados. Esta ley puede aplicarse en elementos
pasivos tales como resistencias, capacitores e inductores.

Las resistencias [2] son elementos pasivos que se oponen al flujo de una corriente eléctrica
y disipan energia en forma de calor (ley de Joule [2]), su unidad de medicién es el Ohm (). Por lo
general, en una resistencia pueden considerarse despreciables los efectos de los campos eléctricos y
magnéticos. Su simbolo se observa en la Figura 2.1.

~AAN-

Figura 2.1. Simbolo de resistencia.

Los capacitores o condensadores [2] son elementos pasivos capaces de almacenar energia
asociada a un electron en forma de campo eléctrico, su unidad de medicion es el farad (F). Por lo
general en este elemento pueden considerarse despreciables los efectos de campo magnético y los
efectos de disipacion de energia en forma de calor. En la Figura 2.2 se observa la representacion
simbolica de un capacitor.

| |
|1
Figura 2.2. Simbolo de capacitor.

Los capacitores estan construidos por dos placas paralelas conductoras y un material
dieléctrico entre ellas. La carga almacenada por el capacitor esta determinada por las dimensiones
de las placas y el tipo de material dieléctrico. Los materiales dieléctricos cuentan con una propiedad
Ilamada permitividad (pardmetro que indica que tanto afecta o es afectado el campo eléctrico en un
medio, en términos de la generacion de dipolos). A su vez, la permitividad estd dada por la
expresion & = gye, , siendo e la permitividad medida en farad sobre metro (F/m), ¢, =
8.8541X10712F /m la permitividad del vacio y &, la permitividad relativa propia del material
dieléctrico. Entonces, la ecuacion de un capacitor estd dada por:

C—A 2.2
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Figura 2.3. Estructura interna de un capacitor.



en donde C es la capacitancia en farads (F), A es el &rea en metros cuadrados (m?) de cada una de
las placas paralelas del capacitor y d es la distancia en metros (m) entre las placas paralelas del
capacitor (Figura 2.3).

Finalmente, el inductor [2] es el elemento pasivo capaz de almacenar energia en forma de
campo magnético, su unidad de medicién es el henry (H). Los efectos de campo eléctrico pueden
considerarse despreciables, sin embargo, los efectos de disipacion de energia en forma de calor
deben tomarse en cuenta. En la Figura 2.4 se muestra la representacion simbolica de este elemento.

YY1

Figura 2.4. Simbolo de inductor.

Los inductores se construyen al enrollar un elemento conductor (por lo regular un alambre
aislado) a lo largo de un nucleo de aire o un nucleo con propiedades ferromagnéticas para
incrementar los efectos de almacenamiento de campo magnético. En los inductores debe tomarse en
cuenta la resistencia del conductor utilizado ya que se presentan pérdidas en forma de energia
calorifica debido al efecto Joule.

2.1.1 Respuesta en tiempo y frecuencia en sistemas lineales

La respuesta temporal se refiere al tiempo que tarda un sistema en responder, una vez que a
su entrada se aplica un estimulo, es decir, cualquier tipo de sefial eléctrica. Partiendo de este
concepto, se puede decir que la respuesta en tiempo de un sistema eléctrico es el intervalo de tiempo
gue tarda el sistema en responder a un estimulo eléctrico aplicado a la entrada.

Un circuito eléctrico puede ser alimentado con: una corriente o voltaje directo, una sefal
variable en el tiempo, o con ambas. Como ejemplo de una sefial alterna, se tiene una sefial
sinusoidal (Figura 2.5) de la forma:

V(t) = Asen (wt + ¢) (2.3)

A

T

Figura 2.5. Sefial sinusoidal en el tiempo.

donde V(t) es el voltaje alterno generado por una fuente de voltaje, A es la amplitud de la sefial
. . . ~ . . 2 .
sinusoidal, ¢ es el desfasamiento de la sefial sinusoidal (cero en este caso) y w = ?" es la frecuencia
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angular, dada en radianes por segundo de la sefial; ademas T es el periodo de la sefial que también
1 . ~ . .
puede expresarse como T = 7 donde f es la frecuencia en hertz de la sefial sinusoidal.

La relacion que existe entre las propiedades de un sistema y la respuesta periddica de la
fuente de excitacion se vuelve muy compleja en el dominio del tiempo; en general, se requieren
sistemas de ecuaciones diferenciales para encontrar soluciones temporales al sistema por ejemplo,

ic(t) = %‘;@ en cargas capacitivas y V;(t) = L*ddi;(t)

combinacion de estos elementos generan sistemas de ecuaciones diferenciales de orden mayor.

en cargas inductivas; ademéas que la

El uso de transformadas (Fourier o Laplace) permite cambiar del dominio del tiempo al
dominio de la frecuencia y simplificar el analisis matematico del sistema. Al aplicar una
transformada de Fourier a las ecuaciones anteriores éstas quedan expresadas como se aprecia en las
ecuaciones 2.4y 2.5

, dav() £ . , .

ic(t)=0C=* . = I(jw)=j - C-w V(o) (2.4)
_du®E Vo)

V.(t) =1L+ dt = 1(](1)) = m (2.5)

donde j se denota como la representacion de un nimero imaginario cuyo valor es v/—1, C y L son
valores de elementos capacitivos e inductivos respectivamente. Se puede observar que en el
dominio de la frecuencia existe una relacion entre el voltaje V(jw) y la corriente I (jw), que al igual
gue en el dominio del tiempo, puede representarse con la ley de Ohm en corriente directa (ecuacién
2.6);

, V(jw)

En un sistema lineal, cuando la sefial de alimentacidn es una sefial sinusoidal de voltaje o
corriente, todos los voltajes y corrientes del sistema seran sinusoidales a la misma frecuencia de
excitacion del sistema. Lo anterior, combinado con el hecho de que cualquier sefial puede ser
expresada como una combinacion de sefiales sinusoidales (transformadas de Fourier); es de gran
relevancia en electrénica y comunicaciones, ya que una vez que la respuesta en frecuencia del
circuito ha sido caracterizada (tanto en magnitud como en fase) es posible calcular la sefial de salida
para cualquier sefial de entrada.

11



2.1.2 Impedancia eléctrica

La impedancia eléctrica [2] es una magnitud compleja; esta magnitud se encuentra
conformada por una parte resistiva y una parte reactiva; la parte resistiva se representa como un
numero real (R) y la parte reactiva mediante un namero imaginario (jX) (ecuacion 2.7). La Figura
2.6 ilustra al vector de la impedancia.

Eje imaginario
A
J

e

0

>

R Eje real

Figura 2.6. Representacion vectorial de impedancia.
La impedancia puede ser representada en el plano rectangular mediante la ecuacién 2.7
Z=R*jX 2.7)

donde R es la parte resistiva de la impedancia y jX la parte reactiva. De igual modo, también puede
ser representada en forma polar mediante la ecuacién 2.8

Z=1Z|.80 (2.8)

i 5 i i — Rz 1 ix2 — X 5
siendo |Z| el modulo de la impedancia Z =/ R?+jX? y 46 —angtan(R) el angulo de
desfasamiento que se tiene entre la parte real y la parte imaginaria de la impedancia.

De la representacion vectorial de la impedancia se pueden obtener relaciones para calcular
la parte resistiva R, la parte reactiva X y angulo de desfasamiento 6 a una frecuencia especifica:

R =ZcosH (2.9
X =Zsinf (2.10)
X
0= angtan(ﬁ) (2.11)

La reactancia puede ser capacitiva o inductiva; la Figura 2.7 representa las dos posibles
formas que puede tomar la reactancia en el plano complejo. Como se aprecia, la parte reactiva
inductiva toma valores en el eje positivo de las ordenadas mientras que la parte capacitiva lo hace
en la parte negativa de las ordenadas.
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Figura 2.7. Representacion de la reactancia inductiva y capacitiva en el plano vectorial de la
impedancia.

La impedancia eléctrica de un capacitor depende directamente de la frecuencia. De manera
que cuando se alimenta al capacitor con frecuencias altas, la corriente fluye cargando y descargando
el capacitor muy rapido y se comporta como un corto circuito, sin embargo, a bajas frecuencias
fluye muy poca corriente en las cargas y descargas del capacitor por lo que se dice que los
capacitores se comportan como circuitos abiertos. La impedancia de un capacitor, también conocida
como reactancia capacitiva, en funcion de la frecuencia y esta dada por la ecuacion 2.12

Xc(jw) = ﬁ (2.12)

donde C es la capacitancia expresada en farads (F).

A lo largo de este trabajo se emplearan circuitos RC (resistivo-capacitivos), por lo que a
continuacion se presentan circuitos RC en configuraciones serie y paralelo, asi como su
comportamiento en la frecuencia.

La impedancia al tratarse de un circuito en serie es igual a Z;, =R+ X. =R +%; el

1
(2rfc)?

madulo de la impedancia serd |Zg| = |R? + y el angulo de desfasamiento estar4 dado por

-1
2mfC
R

¢Zg = angtan(——). Como primer punto de partida en la Figura 2.8 se muestra un circuito RC, en

serie.

Figura 2.8. Circuito RC, en serie.
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Al analizar la respuesta del circuito en la frecuencia encontraremos graficas similares a las
mostradas en la Figura 2.9, en donde se eligieron valores de R =1000Q y C = 100nF
simplemente a manera de ejemplificar el problema.
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Figura 2.9. Respuesta en frecuencia de amplitud de impedancia y fase en circuito RC, en serie en el
rango de 10 Hz a 10MHz.

Las graficas de la Figura 2.9 son los diagramas de Bode y en ellos se puede estudiar la
respuesta en frecuencia de la impedancia y la fase en un circuito eléctrico o cualquier sistema. Los
diagramas de Bode utilizan escalas logaritmicas para apreciar de mejor manera el comportamiento
del sistema en la frecuencia. En el caso anterior se puede observar que en bajas frecuencias (de 10
Hz a 1 kHz) el circuito presenta una impedancia muy grande debido a que el capacitor no permite el
flujo de corriente eléctrica y se observa un desfasamiento de 90 grados debido a que la corriente se
atrasa con respecto al voltaje por la presencia de una reactancia capacitiva. En altas frecuencias el
valor de la impedancia se mantiene constante y la fase disminuye debido a que la Unica limitante al
flujo de la corriente en altas frecuencias es el elemento resistivo.

V() 6,) § R —=C

Figura 2.10. Circuito RC,, paralelo.

En la Figura 2.10 se muestra una configuracion de un circuito RC, en paralelo; la

-1
. . . . . 1 1 . - .
impedancia al ser un circuito en paralelo es igual a Z,, = (E + ) ; el modulo de la impedancia es
c

1
|Gz +rfoy?

|Z,|= y el angulo de desfasamiento esta dado por 2Z, = angtan(—2nfCR).
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Figura 2.11. Respuesta en frecuencia de amplitud de impedancia y fase en circuito RC,, en paralelo.

En la Figura 2.11 se muestran los diagramas de Bode para el circuito RC, con R = 1000Q
y C =100nF. En ellos se puede observar que en bajas frecuencias se tiene un comportamiento
puramente resistivo (|Z| = 10000Q40°), esto debido a que la corriente circula solamente por la
resistencia y evita circular a través de la rama del capacitor, ya que éste se comporta como un
circuito abierto. No existe desfasamiento debido a que el elemento resistivo no genera atraso o
adelanto de la corriente. En altas frecuencias la corriente tendera a circular a través del capacitor, al
ser el camino por el cual existe menor oposicidn al flujo de electrones, por ello la red eléctrica actla
como un corto circuito en la rama del capacitor, lo que implica que casi no fluya corriente por la
resistencia (|Z] = 0Q£ — 90°).

Otras representaciones graficas que se utilizan para interpretar la respuesta en frecuencia de
sistemas lineales son los diagramas de Nyquist o trazas. En ellos se dibuja la grafica de la
impedancia del sistema teniendo en el eje de las ordenadas la componente imaginaria y en el de las
abscisas la parte real. Los diagramas de Nyquist son utilizados debido a que ofrecen una mejor
interpretacién de resultados cuando se tiene que comparar la respuesta en frecuencia de dos
sistemas. El inconveniente de utilizar diagramas de Nyquist es que no es facil determinar la
frecuencia de operacién del sistema, sin embargo, en el lado derecho de las gréaficas se tienen
impedancias en bajas frecuencias y en el lado izquierdo de las graficas impedancias en altas
frecuencias.

En la Figura 2.12 se muestra el diagrama de Nyquist para un circuito RC, de la Figura 2.8y
en la Figura 2.13 se muestra el diagrama de Nyquist para un circuito RC,, de la Figura 2.10.
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Figura 2.12. Diagrama de Nyquist en circuito RC serie.
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En la Figura 2.12 se puede observar que en un circuito RC, la corriente siempre pasa por la
resistencia, por ello, la parte real no cambia, no obstante, existe un cambio notable en la parte
imaginaria. Por otro lado, en la Figura 2.13, en un circuito RC,, tanto la parte real como la parte
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ZRe

Figura 2.13. Diagrama de Nyquist en circuito RC,, paralelo.

imaginaria cambian respecto la frecuencia.
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2.2 Meétodos de medicion de impedancia eléctrica

Cuando se desean realizar mediciones de respuesta eléctrica de materiales se emplean
distintos métodos de medicidn, dichos métodos emplean electrodos que se ponen en contacto fisico
con el material bajo prueba (MBP) y polarizaran al material con un campo eléctrico. Para la
aplicacién del campo eléctrico se tienen dos procedimientos; el primero consiste en aplicar un
voltaje conocido a través de los electrodos y medir la corriente que circula por ellos, el segundo
consiste en aplicar una corriente y medir la diferencia de potencial entre los electrodos del MBP.

Los métodos més comunes para medir impedancia son: método de dos electrodos, método
de cuatro electrodos y un tercer método alternativo, de tres electrodos; cada uno de los métodos
mencionados se detalla a continuacion.

2.2.1 Dos electrodos

El método de los dos electrodos [18] consiste en hacer circular una corriente eléctrica
conocida a través de los electrodos y medir la diferencia de potencial presente en el material
mediante los mismos electrodos con los que fue excitado; de esta manera, y haciendo uso de la ley

. . . .2 %4 L4t
de Ohm, es posible calcular la impedancia al hacer la relacion Zygp = T Esquematicamente se
presenta en el circuito de la Figura 2.14.
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Figura 2.14. Método de los dos electrodos.

En la Figura 2.14, se ilustra el método de medicion de dos electrodos. Al hacer el anélisis de
la ley de Ohm en el circuito en serie se obtiene Z = ; sin embrago, se puede observar que la

impedancia total en el circuito estd compuesta por la impedancia del material bajo prueba, la propia
impedancia de los electrodos, y la impedancia de los cables del voltimetro, es decir, Z = Z,; +

Zysp + Zoy + Reapier + Reabiez entonces la impedancia se calcula con
7 = K — Ze1+ZympPt+Zez tReableitRcablez
I I '

El problema de utilizar el método de los dos electrodos es que se vuelve ineficiente debido a
que se debe conocer la impedancia de los electrodos, y la impedancia de los cables del voltimetro;
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lo cual resulta muy impréactico en un anlisis multifrecuencia. Ademas se crean resistencias de
contacto entre los electrodos y el voltimetro que suman un error en las mediciones.

2.2.2 Tres electrodos

El método de los tres electrodos [18] consiste en aplicar una corriente en dos electrodos que
se encuentran en la malla principal (Z,; ¥ Z.,) y medir la diferencia de potencial entre un tercer
electrodo central (Z.3) y el electrodo que cierra el circuito (Z.;) como ilustra la Figura 2.15.
Mediante la ley de Ohm se puede conocer la impedancia en el MBP. Al igual que el método de los
dos electrodos, este método no es muy confiable e induce un error en la medicion a causa de que el
voltaje es medido en el circuito principal (entre Z.3 y Z.,) por lo que es necesario conocer la
impedancia del electrodo Z,,. En este circuito también se hacen presentes resistencias de contacto
entre los electrodos y el material bajo prueba, ademéas de las resistencias de los cables del
multimetro, lo cual también causa un error en la medicion.

Zel
! G) IZ_I EMBP
l | l_
4
’- |282 |

Figura 2.15. Método de los tres electrodos.
2.2.3 Cuatro electrodos.

El método de los cuatro electrodos es el mas empleado, debido a que disminuye el error en
la medicion al lograr eliminar la contribucién de los electrodos en el calculo de la impedancia y al
mismo tiempo logra eliminar las resistencias de contacto y resistencias de los cables del voltimetro
presentes en el método de dos y tres electrodos.

Lel

ZEE (—
() Vi

ZES —

Ze=l—

Figura 2.16. Método de los cuatro electrodos
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El método de cuatro electrodos (también llamado método de kelvin) como muestra la
Figura 2.16, consiste en inyectar una corriente I a traves de los electrodos externos (electrodos 1y
4) y medir la diferencia de potencial en los electrodos centrales (electrodos 2 y 3).

. . . Vv
Al aplicar ley de Ohm en el circuito se puede observar que Zyzp = %; donde Z5p €s la

impedancia del material bajo prueba, Vy,gp €s la diferencia de potencial que existe entre el electrodo
2y el electrodo 3 e I es la corriente que circula por el circuito. La ecuacion mostrada anteriormente
no depende de otros pardmetros debido a que la impedancia de los instrumentos de medicion de
voltaje es muy alta y entonces habra un flujo muy pequefio de corriente por los electrodos 2 y 3, sin
embargo, esta corriente sera suficiente para determinar el voltaje que existe en el MBP.

2.2.4 Otros métodos

Existen diversos métodos para realizar mediciones de impedancias, sin embargo, solo se
mencionaran algunos, asi como sus ventajas y desventajas. Los métodos mas empleados
actualmente son puentes, resonadores y puentes balanceados.

El método de puente consiste en aplicar un voltaje en un circuito con una configuracion
como la que se muestra en la Figura 2.17 y analizar la diferencia de potencial en Zy. El andlisis se
realiza cuando se iguala el voltaje real con el de la parte imaginaria, y por consiguiente, el voltaje en
el detector nulo D es cero. Entonces cuando no fluye corriente en el detector D la impedancia puede

. Z1Z:
ser obtenida como Zy = %

2

Z1 X
(o)
DX L4

A
o/

Figura 2.17. Método de puente para medir impedancias.

Este es un método de bajo costo y capaz de medir impedancias desde DC hasta 300 MHz.
Sin embargo, tiene la desventaja de tener que ser balanceado mediante dispositivos electrénicos
variables, lo cual dificulta procesos de medicion automatizados.

Por otro lado, el método de resonancia, mostrado en la Figura 2.18, consiste en inducir un
voltaje alterno V(t) a un circuito y modificar la capacitancia C del circuito mediante un capacitor
variable. El valor de Zx es obtenido al sintonizar el circuito; es decir, cuando la reactancia
capacitiva iguala a la reactancia inductiva. El valor Q representa el factor de calidad de la
inductancia (se refiere a la relacion de la energia almacenada en el circuito respecto a la que se
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pierde), este valor se mide con la ayuda de un voltimetro en paralelo con al capacitor variable, e
indica el momento en el cual el circuito entra en resonancia.

V()

1
LLES

©

Figura 2.18. Método de resonancia para medir impedancias.

El método de resonancia presenta la desventaja de tener que variar el valor de la
capacitancia para que el circuito entre en un estado de resonancia. EI método esta limitado a operar
en el rango de frecuencias de 10 kHz a 70 MHz.

El método del puente balanceado (Figura 2.19) consiste en hacer fluir una corriente alterna
a través del circuito. Esta corriente pasa por Zx y por Rs, el potencial en el punto B es cero (tierra
virtual) debido a que la corriente que circula a través Rs se equilibra con la corriente que circula por
Zx con ayuda del amplificador de transconductancia (AT); asi la impedancia Zx se calcula mediante
la medicidn de voltaje en el punto Ay en Rs

A Rs

MW

vo () E_ O

X ?

Figura 2.19. Método de puente balanceado para medir impedancias.

El método del puente balanceado es muy empleado por medidores resistivo-inductivo-
capacitivo (LCR) en un rango bajo de frecuencias (generalmente debajo de los 100kHz). Los
problemas de medicion ocurren en altas frecuencias, ya que la respuesta en frecuencia y el ancho de
banda de los amplificadores de transconductancia limitan el rango de mediciones.
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2.3 Sistema de control y adquisicion de datos basado en un
microcontrolador

El control en un sistema se define como un dispositivo 0 una coleccion de dispositivos que
controlan el comportamiento de otros dispositivos dentro del mismo sistema para realizar una
funcidn especifica en conjunto.

El control de un sistema es empleado para modificar el comportamiento del sistema y para
gue éste opere de acuerdo a los requerimientos del usuario. Las técnicas de control pueden ser
utilizadas en cualquier area de la ingenieria y son de gran ayuda ya que permiten optimizar
procesos.

En el &rea de instrumentacion cientifica, cuando se habla del control del sistema,
regularmente se hace referencia a las funciones que un usuario requiere que realice uno o varios
dispositivos o instrumentos en el sistema. En la Figura 2.20 se muestra un diagrama basico de
control asociado al &rea de instrumentacion.

Fntrada o+ Sistema de Proceso de Salida
> - - >
‘A
| [Realimentacién j 4

Figura 2.20. Diagrama basico de control en un sistema de instrumentacion.

El diagrama anterior consiste en cuatro blogues; el primero se trata de la etapa de control en
la cual se gobiernan las acciones que el sistema debera llevar a cabo. El siguiente bloque es el
hardware del sistema y los sensores que hacen posibles las mediciones. El tercer bloque es un
proceso de medicion de variables fisicas. El Gltimo bloque es la realimentacion del sistema; una vez
gue se termina un ciclo, se indica a la entrada que ha finalizado la medicién y que es posible repetir
el proceso de medicion.

Los sistemas de instrumentacién automatizada pueden basarse en el uso de tarjetas de
adquisicion de datos, que comprenden un alto costo, 0 mediante una solucion mas simple y
econdmica, utilizando microcontroladores (Anexo B).

La adquisicion de datos es el proceso mediante el cual es posible medir un fenémeno fisico
0 eléctrico como: voltaje, corriente, temperatura, presion, sonido, entre otros; con ayuda de un
dispositivo con capacidad de procesamiento. Un sistema de adquisicion de datos esta conformado
por: sensores, hardware de acondicionamiento de sefiales de los sensores y software de interaccion
entre la computadora y el sistema de adquisicion (Figura 2.21).
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Figura 2.21. Diagrama de bloques basico de un sistema de adquisicion de datos.

El diagrama anterior estd conformado por cuatro etapas. La primera etapa es el sensor; éste
mide una o varias variables fisicas y entrega una sefial (regularmente de voltaje) el cual es una
funcion de la variable leida. La segunda etapa es un acondicionamiento de la sefial, en donde dicha
sefial se filtra, amplifica y se elimina el ruido en modo comun (Anexo A). La tercera etapa es el
sistema de adquisicion de datos, que consiste en recopilar los datos enviados por el sensor una vez
que ha realizado una medicidn. La Ultima etapa es una interpretacion de las variables leidas por el
sistema de adquisicién de datos. Lo anterior es realizado por medio de un sistema con capacidad de
procesamiento que a su vez actla como medio de interaccién del usuario con el sistema global.

La etapa de adquisicién de datos juega un papel muy importante en los sistemas de
medicién, ya que con esta etapa es posible automatizar al sistema y evitar el control manual
constante por parte del usuario, ademas que; al tener un sistema automatizado se elude el factor de
error humano, que puede resultar en errores considerables cuando realizan de multiples mediciones.

Los sistemas de adquisicion mas empleados actualmente estan basados en tarjetas de
adquisicion de datos de fabricantes renombrados (National Instruments™, Arduino™ u Omega™
por mencionar algunos), lo cual resulta en sistemas costosos y con caracteristicas limitadas por
software del fabricante. La ventaja de utilizar un microcontrolador para adquisicion de datos es que
pueden ser programados para realizar tareas especificas, lo que hace posible efectuar practicamente
cualquier funcién, con la Unica limitante del nimero de entradas y salidas con las que cuenta el
microcontrolador.

Utilizar un microcontrolador en un sistema de instrumentacion suele ser la solucién cuando
se trata de proyectos de bajo costo. Sin embargo, se tiene que considerar que el software detras, es
mas complejo que utilizando sistemas de adquisicién de datos comerciales.

Por las razones mencionadas anteriormente, un microcontrolador parece ser una buena
opcidn para implementar un sistema de control y adquisicion de datos.
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2.4 Respuesta eléctrica de tejidos bioldgicos

Durante el siglo XX se comenz0 a estudiar el comportamiento de tejidos bioldgicos en
presencia de campos eléctricos. En 1928 en la Universidad de California, Cole KS descubrié que la
impedancia de los tejidos biol6gicos puede representarse en un plano complejo y asi estudiar el
comportamiento de éstos en corriente alterna. Desde entonces se han realizado mdaltiples
investigaciones sobre las propiedades eléctricas de los tejidos bioldgicos.

Los organismos vivos estan conformados por células. Las células se mantienen juntas en
una matriz celular para formar tejidos biol6gicos. La matriz celular a su vez est4 conformada por
fluido extracelular (liquido con gran cantidad de agua). Dentro del liquido extracelular se
encuentran las células; éstas tienen como delimitador, con el liquido extracelular, una membrana
celular (membrana plasmética) compuesta en su interior por moléculas no polares (cadenas de
acidos grasos) que cuentan con propiedades dieléctricas. La célula, en su estructura interna esta
rodeada en mayor parte (55%) de liquido intracelular (Citosol); la mayor parte de este liquido es
agua. Con la informacién anterior, se puede hacer una analogia de la matriz celular con un
capacitor, en donde el liquido extracelular y el liquido intracelular actian como las placas del
capacitor y la membrana celular como una superficie dieléctrica (Figura 2.22).

Liquido extracelular

Dieléctrico \

Liquido intracelular

a) b)

Figura 2.22. Analogia de membrana celular con un capacitor. a) Modelo celular, b) circuito
eléctrico equivalente

Dada la interpretacion eléctrica de la matriz celular se pueden obtener dos modelos de
parametros concentrados en bajas y altas frecuencias. EIl primer modelo se trata de un circuito
puramente resistivo que se emplea a bajas frecuencias. Esto debido a que al aplicar un campo
eléctrico, dicho campo circula a través del liquido extracelular de la matriz celular rodeando a las
células presentes en la matriz. Por otro lado, el modelo equivalente para altas frecuencias se trata de
un circuito RC, en paralelo, en donde el campo eléctrico aplicado fluye por la matriz celular
penetrando la membrana celular y conduciendo la corriente eléctrica dentro del liquido intracelular.
Lo anterior se ilustra en la Figura 2.23.
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Figura 2.23. Comportamiento del campo eléctrico en la matriz celular y su circuito eléctrico
equivalente, a) en frecuencias bajas y b) en frecuencias altas.

En 1957 Schwan [10] definié tres regiones para caracterizar el comportamiento de
materiales biol6gicos basandose en cambios observados en la conductividad y permitividad de
dichos materiales.

a'
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l .
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Figura 2.24. Zonas «, By y en curva de dispersion de € y o[11].

Las regiones planteadas, también denominadas dispersiones fueron clasificadas en tres
grupos (Figura 2.24) a, By y segln la frecuencia a la que se somete el tejido. La dispersion a esta
relacionada con bajas frecuencias (apenas unos cuantos kHz), la dispersion B se encuentra en el
rango de decenas de kHz a decenas de MHz y la dispersion y que se encuentra centrada en 10 GHz
y va de unos cuantos GHz a decenas de GHz.
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El interés de estudio en éste trabajo abarca las dispersiones a y B debido a que son zonas en
donde se puede obtener mucha informacién acerca del estado del tejido sin dafiar la estructura del
mismo, ademas, en estas dispersiones la instrumentacion asociada es relativamente sencilla.

La relacion entre la dispersion y el comportamiento celular de los tejidos puede resumirse
de la siguiente manera, en la dispersion o el tejido puede ser visto como un circuito puramente
resistivo, debido a que al aplicar un campo eléctrico, la corriente fluye Unicamente por el liquido
extracelular que rodea las membranas de las células. Por otro lado, el modelo equivalente para
frecuencias dentro de la dispersion B puede analizarse como un circuito RC en paralelo, ya que al
aumentar la frecuencia el campo eléctrico aplicado tiene una mayor profundidad de penetracién y
por tanto, la corriente eléctrica fluye a través de la membrana celular interactuando con el liquido
intracelular para posteriormente salir de la célula y seguir su camino hacia el liquido extracelular.

Empleando la informacion del comportamiento de tejidos en corriente alterna, varios
autores han utilizado un modelo equivalente para analizar el comportamiento de los tejidos
bioldgicos desde corriente directa hasta decenas de MHz, este modelo se muestra en la Figura 2.25
y cumple con la teoria del comportamiento celular estudiada anteriormente [18].

Cm
membrana célular
liquido intra-celular
Cm

liquido extra-celular

Figura 2.25. Modelo eléctrico equivalente para analizar comportamiento en tejidos bioldgicos.

Usualmente la conductancia de la membrana celular es muy grande por lo que Rm
(Resistencia de la membrana celular) es ignorada. En este modelo equivalente para bajas
frecuencias, la corriente circula por el liquido extra-celular (Re) y a altas frecuencias la corriente
circula por Cmy Ri.

En 1940 Cole realizé el desarrollo de una ecuacion que interpreta el modelo eléctrico
equivalente de la suspension celular [17] (Figura 2.25), hoy en dia esta ecuacion es muy empleada
en el analisis multi-frecuencia de mediciones de bioimpedancia. Las ecuaciones de Cole modelan el
comportamiento de la conductividad (o) o la permitividad (¢) en la frecuencia, pero también es
posible utilizar expresiones similares para modelar el comportamiento de la impedancia, y debido a
que el objetivo de este trabajo esta centrado en estudios de bioimpedancia se utilizaran modelos de
impedancia. Como primer punto de partida se muestra la ecuacion de Cole-Cole (ecuacion 2.13)
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Z(a)) :Roo-l‘m

(2.13)
en donde Z es la impedancia del circuito bioldgico, w es la frecuencia angular (2 f), R, representa
a la parte resistiva de la impedancia en muy altas frecuencias, R, representa a la impedancia real en
DC (cuando la f = 0Hz ), T es la constante de tiempo T = (Ry —Ryx) *C =AR*C Yy « es el
grado de dispersion de las constantes de tiempo (es un valor entre cero y uno); esta constante se
obtiene del hecho que al modelar el comportamiento celular en funcion de la frecuencia, no todas
las células tienen el mismo tamafio [12]. Cuando a toma el valor de 1 se obtiene una ecuacion de
primer orden que corresponde al modelo de Debye (ecuacion 2.14) [1], el cual también es muy
empleado en andlisis de bioimpedancia. Estos modelos son importantes debido a que permiten
modelar el comportamiento de circuitos RC como funcion de la frecuencia y obtener diagramas de
Nyquist equivalentes para cada material bioldgico bajo estudio.

Ry — Ro

Z =Rp +—F
() +1+]wr

(2.14)
En casos donde se tengan dos o mas dispersiones (por ejemplo, en tejido miocardio) [13] la
ecuacion 2.13 se expande para incluir la dispersion de cada modelo y resulta en la ecuacion 2.15.

AR, AR, AR,
+— +— to
1+ (ot 1+ (jwty)* 1+ (wt,)%

Z(0) = Reo (2.15)

A continuacion en la Figura 2.26 se muestra un diagrama de Nyquist de la ecuacion de
Debye para los valores de R, = 1000Q, R, = 10k, C = 100nF en un rango de frecuencias de
1Hz a 1 MHz.
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Figura 2.26. Diagrama de Nyquist de la ecuacion de Debye.
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Una vez estudiada la teoria de circuitos y de tejidos biolégicos en la frecuencia, es posible
analizar a éstos si se emplea un sistema de medicidn espectroscopica de impedancia, es decir, un
sistema capaz de medir la impedancia eléctrica de tejidos bioldgicos en distintas frecuencias. Mas
especifico, un sistema que pueda medir en las dispersiones o y la B, las cuales resultan ser de gran
interés en estudios biomédicos. Por ello, en el siguiente capitulo se explica detalladamente la
integracion del sistema desarrollado en este trabajo, el método de medicidn de impedancia utilizado,
el control del sistema y la instrumentacion electrénica y virtual detras del sistema.
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Capitulo 3
Integracion del sistema

En este capitulo se muestra la integracion del sistema de medicién espectroscépica de
impedancias realizado, es decir, se desglosa cada elemento implementado en el sistema.
Primeramente se explica el funcionamiento general del sistema y posteriormente se profundiza en
el generador de sefiales usado, el método de medicién empleado, el acondicionamiento de las
sefiales, la medicion de las sefiales de voltaje y corriente. Finalmente se explica la etapa de control
y adquisicion de datos.

3.1 Descripcion general del sistema

El sistema de medicion de bioimpedancia implementado consiste en 6 etapas principales;
generador de sefiales sinusoidales, resistencia de referencia Rs, electrodos, amplificadores de
instrumentacion, detector de fase y ganancia, y recopilacion de datos. En la Figura 3.1 se muestra
un esquema de las etapas del sistema.

| PIC18F4550
Senial de voltaje
Sinusoidal Amplificadores de e S
instrumentacion
AD8351 Vi Andlisis de datos
+ Detector
| ADS13D de
Y- | Ganancia|

R I+ v
MW I- AD8130 Fase
AD8302

Material bajo prueba
MBP

Figura 3.1. Esquema del sistema de medicion espectroscopica de impedancias desarrollado.

El principio de funcionamiento del sistema se basa en el método tetrapolar o de 4
electrodos, en donde en los electrodos externos en contacto con el material bajo prueba (MBP) se
aplica una sefial de voltaje alterno de frecuencia variable. Posteriormente, en los electrodos
centrales se mide el voltaje en el MBP. Mediante la diferencia de potencial medida en un resistor
variable Rs, y empleando la ley de Ohm, se puede conocer la corriente que fluye por el circuito y
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con esto la impedancia del MBP. Las sefiales de voltaje aplicado y corriente medida son
acondicionadas electronicamente con la ayuda de dos amplificadores de instrumentacion AD8130
con configuracion de ganancia unitaria y por un par de seguidores de voltaje construidos con los
circuitos AD844, para asi ser comparadas en el circuito AD8302, el cual es un detector de fase y
ganancia. La unidad de control del sistema corresponde a un microcontrolador PIC18F4550, quien
se encarga de accionar al circuito generador de sefial sinusoidal y recopilar los datos entregados por
el AD8302 para posteriormente enviar los datos a una computadora personal a través de una
comunicacién USB (Universal Serial Bus). En la PC se procesan y dibujan las gréaficas de los datos
resultantes de la medicion con la ayuda de una interfaz de usuario desarrollada en la plataforma
LabView™.

3.2 Generador de sefales basado en circuito AD9851

El circuito empleado para la generacién de sefiales fue el AD9851 el cual es fabricado por
la empresa ATI. Es capaz de generar formas de ondas sinusoidales y cuadradas, y puede ser
controlado en modo serial o paralelo. Este circuito contiene un convertidor digital analdgico de alto
rendimiento, un comparador, un sintetizador digital de frecuencias y un reloj de alta velocidad
(Figura 3.2).

El AD9851 es capaz de procesar una palabra 32 bits que resulta en una resolucion de 0.004
Hz con un reloj de 180 MHz (Anexo A). Ademas cuenta con un multiplicador de 6 veces la
frecuencia del reloj de referencia que elimina la necesidad de un oscilador de referencia de altas
frecuencias. En adicién, el circuito puede ser programado con una palabra de 5 bits para realizar
cambios de fase de 11.25°.

+Vg GND

AD9851

REF 6x REFCLK N
CLOCKIN MULTIPLIER | HIGH SPEED
DDs A

MASTER
RESET

PHASE
TONING CONTROL
WORD WORDS
FREQUENCY

UPDATE/DATA FREQUENCY/PHASE
REGISTER

DAC Rggy

ANALOG
ouTt

ANALOG
IN

CLOCK ouUT

DATA REGISTER
RESET

=
WORD LOAD
LoAD DATA INPUT REGISTER _ |

CTLOCK oUT

SERIALI ﬁAHMLEL COMPARATOR
LOAD L0AD
1BIT x 8 BITS x
40LOADS  5LOADS

FREQUENCY, PHASE
AND CONTROL DATA INPUT

Figura 3.2. Diagrama funcional de bloques del circuito AD9851 [15].

Los comandos de la palabra de sintonizacion se encuentran pre-cargados en el circuito con
un formato para ser activados via serial o paralelamente. EI formato de activacién en modo paralelo
utiliza cinco terminales de lectura analdgica y consiste en ingresar cinco paquetes de bits (un
paquete en cada pin) que contienen una palabra de control de 8 bits cada paquete. Los primeros 8
bits controlan la fase de salida, al multiplicador del reloj de referencia (6*REFCLK), el apagado y

31



el formato de lectura. Por otro lado, el formato serial funciona enviando una cadena de 40 bits de
manera serial (uno seguido de otro) a través de una Unica terminal; en los 40 bits esta incluida la
misma informacién mencionada anteriormente para el formato paralelo.

REFERENCE
CLOCK
DDS CIRCUITRY
Nr———w ——————————— - Y
PHASE AMPLITUDE/SINE |, _ DIA
—+ ACCUMULATOR ™| CONV ALGORITHM [+ CONVERTER [*| LP [*| COMPARATOR —"E'U?CK

T
W N Iy 'r
OUTPUT FREQUENCY AS A ill il (\J M
.|I|||

FRACTION OF REF CLOCK ([l
FREQUENCY

IN DIGITAL
DOMAIN

Figura 3.3. Diagrama de bloques basico del circuito AD9851 para generar sefiales sinusoidales
[15].

El AD9851 utiliza un algoritmo de rotacion de angulo que matematicamente convierte los
bits del acumulador de fase de 32 bits a una amplitud digital de 10 bits que es introducida
posteriormente al DAC (Convertidor Digital Analdgico). Este algoritmo utiliza una tabla look-up®
reducida y un DSP (Procesador digital de sefiales) para generar esta funcidn, lo cual se ejemplifica
en la Figura 3.3 (mayor informacion en Anexo A). Esto contribuye directamente a generar menor
disipacion en el circuito y a reducir su tamafio.

La relacion entre la frecuencia de salida, el reloj del sistema y la palabra de sintonizacion
esta dada por la ecuacion 3.1

APhase * System CLK
fout = 232 (31)

donde APhase es un valor decimal de la palabra de sintonizacion de 32 bits, System CLK es el
reloj de referenciaen MHz, y £, es la frecuencia de salida del generador.

La programacidn del circuito fue realizada de manera serial para que, por una sola terminal
se reciba la informacion compuesta de 40 bits. El fabricante denomina a los 40 bits W0, W1, W2,
W3...W39. Dentro de los 40 bits se tienen reservados 8 bits de control y los 32 bits restantes se
utilizan para enviar la palabra de sintonizacion.

Por la programacion del fabricante, cuando se polariza al circuito, éste trabaja de manera
paralela por lo que para comenzar la programacion se tuvieron que establecer los primeros 8 bits
(palabra WO en modo paralelo) con la secuencia xxxxx011 (los valores x son aleatorios y pueden

! Una tabla look-up es un arreglo indexado de numeros que se utiliza para evitar realizar operaciones en
repetidas ocasiones; en lugar de ello se utilizan los nimeros guardados en la tabla look up. Esto permite un
mayor procesamiento de datos al no tener que calcular los valores de las tablas en cada intervalo del
tiempo.




tomar cualquier valor entre 0 y 1) como se muestra en la Figura 3.4, de esta manera se logra
cambiar el modo de control de serial a paralelo. W_CLK es el reloj a la frecuencia de la palabra de
lectura y FQ_UD es un temporizador sincronizado que indica cuando debe terminar la lectura de un
paquete.

DATA (W) 7 XXXXX011 T

W_CLK

FQ_UD F
ENABLE
SERIAL MODE

Figura 3.4. Secuencia de establecimiento para habilitar el modo serial del AD9851 [15].

Posteriormente se comienzan a escribir valores l6gicos de bits desde WO hasta W31 (Hay
gue tener en cuenta que WO es el bit menos significativo y W31 es el mas significativo) para indicar
la palabra de frecuencia de sintonizacion. Los bits desde W32 hasta W39 son bits para control y
establecen los siguientes parametros:

W32---mmmmmmmemeem 2>6*REF_CLK, indica si existe activacion del reloj multiplicador de frecuencia.
W33---mmmmmmmemeem - Bit logico 0, siempre debe ser cero.
W34-mmmmmmmmeaean -> Apagado 1/Encendido 0, desactiva o activa la secuencia del circuito.

W35 a W39------ -> Fase, indican la fase de la sefial; W35 es el bit menos significativo y W39 es el
mas significativo.

La Figura 3.5 ejemplifica una secuencia de la programacion, en donde FQ_UD es un reloj
que indica el término de una secuenciay F_CLK es el reloj a la frecuencia de la palabra de lectura.

¥
1
DATA (7) - %E:{sza:u wggE1XW35=aW33=XXW39=K%
]
L

FQ_UD

T, N

¢ 40 W_CLK RISING EDGES ——|

Figura 3.5. Secuencia de programacion serial de circuito AD9851 [15].
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La generacién de las secuencias anteriormente descritas, fue realizada mediante el
microcontrolador PIC18F4550 haciendo uso del Lenguaje C [1] con ayuda del entorno de desarrollo
MPLAB IDE V8.63™ y el compilador CCS version v.4.

Por otro lado, el circuito fue montado en una placa de evaluacion AD9851/CGPCB cuya
configuracion de componentes es dada por el fabricante. La placa de evaluacion cuenta con un filtro
eliptico pasobajas de séptimo orden para trabajar en frecuencias de hasta 70 MHz y atenuar sefiales
no deseadas introducidas por el reloj de alta frecuencia. El esquema del circuito se muestra en la
Figura 3.6.
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D1[3|D1  ppggsy D6 [26]Ds
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Do|4|Do D7 [25| D7 E6 Es C12 Ci4 C16
1pF 5.6pF 4.7pF
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CLKIN [¢] REFCLOCK 10UTB [20}—————4
GND [10] AGND AGND [15] GND e
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= NC = NO CONNECT 4T0pF
5 1 !
BNC E1 E2 E4 E3

Figura 3.6. Esquema electrdnico de la placa de evaluaciéon AD9851/CGPCB [15].

La impedancia de entrada R6 y salida R7 en el circuito es de 200Q con lo cual es posible
generar sefiales con amplitud de 1Vpp y suministrar una corriente de 10mA.

Una vez programado el circuito se prosiguié a obtener su respuesta en frecuencia (Figura
3.7); lo cual fue realizado con la ayuda de un osciloscopio con un ancho de banda de 100MHz y una
velocidad de muestreo de 1 GS/s. Se midi6 la amplitud en las frecuencias de 1 Hz, 10 Hz, 50 Hz,
100 Hz, 500 Hz ,1 kHz, 15 kHz, 50 kHz, 100 kHz, 300 kHz, 500 kHz, 800 kHz, 1 MHz, 3 MHz, 5
MHz, 8MHz y 10 MHz.

0.9

0.8

Voltaje [Vpp]

0.7

0.6

05
10 10" 10° 10° 10 10° 10° 10"
Frecuencia [Hz]

Figura 3.7. Respuesta en frecuencia de la amplitud del circuito AD9851.
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Se puede observar en la Figura 3.7, que la amplitud de la sefial en 10MHz es de 0.6 Vpp,
esta amplitud es diferente a la entregada en bajas frecuencias (1.05 Vpp), lo cual, puede deberse al
acoplamiento del filtro eliptico a la salida del AD9851 con las puntas del osciloscopio.

3.3 Electrodos de 4 puntas para medicion de impedancia

En el sistema espectroscopico de medicion de impedancias disefiado se implementé un
método de cuatro puntas para realizar las mediciones. En la actualidad algunos articulos remarcan la
importancia de los electrodos para realizar un analisis de medicion de impedancia multi-frecuencia
debido a que la impedancia de los electrodos juega un papel importante en el disefio del sistema [2]
[3] [4] por mencionar algunos; sin embargo al no ser el objetivo directo de este trabajo se decidi6é no
hacer un analisis profundo de estos elementos.

Los electrodos utilizados fueron postes de cobre recubiertos de estafio con una resistencia
de 20mQ. La separacion entre postes es de 2mm y el area de contacto de los cuatro postes con el
material bajo prueba es de 12 mm? [6].

V(D)

Figura 3.8. Método de cuatro electrodos implementado en sistema de medicion espectroscopico de
impedancia.

La implementacion consiste en inyectar una sefial sinusoidal de voltaje proveniente del
circuito AD9851 a un material bajo prueba; esto se realiza mediante el electrodo A. La corriente
circula hacia la derecha pasando por los electrodos B y C y sigue su camino en el electrodo D hacia
un resistor de referencia (Rs) que est& conectado a tierra (Figura 3.8).

Al tener un circuito en serie, la corriente que circula por cada elemento del circuito es la
misma; sin embargo, el voltaje es diferente en cada elemento del circuito. En este sistema se mide
una diferencia de potencial entre el electrodo B y C. Entonces, la impedancia del material bajo
prueba puede conocerse de la siguiente manera:

V'(w)
I(w)

Zypp(w) = (3.2)
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donde Zypp(w) es la impedancia compleja del material bajo prueba, V'(w) es la diferencia de
potencial entre el electrodo By C, e I(w) es la corriente que circula en el circuito en serie.

La corriente I(w) que circula por el circuito puede conocerse si se conecta un resistor de
referencia Rs y se mide la diferencia de potencial en el resistor Rs, posteriormente se hace uso de la
ley de Ohm para conocer el valor de la corriente. Entonces la ecuacién 3.2 puede escribirse como se
muestra en la ecuacion 3.3:

7 . V(w)  V(w) R 33
mep(jw) = V(@) rs = V(@)ps S (3.3)
Rs

El elemento Rs es importante ya que con éste se medird la corriente que circula por el
circuito, por ello es importante que sea un elemento resistivo cuya variacion en la frecuencia sea
nula o despreciable. El valor de Rs elegido debe ser similar a la impedancia del MBP para asegurar
una buena relacion sefial a ruido (SNR) en el proceso de medicion [7].

El sistema de medicion espectroscépico de impedancia desarrollado es capaz de medir
magnitudes de hasta +30dB por ello la resistencia seleccionada debe ser tal que se cumpla la
relacion de la ecuacion 3.4.

ZMBP

+30dB = 20log,, RS

(3.4)

Si despejamos Rs de la ecuacion 3.4 obtendremos un criterio para saber el rango de
resistencias de referencia (ecuacion 3.4) que puede utilizar el sistema para que se cumpla la
igualdad anterior y el sistema sea capaz de medir la impedancia del MBP.

3

3
ZMBP * 10_E S RS S ZMBP * 10E

(3.5)

Evidentemente no se conoce la impedancia del MBP, sin embargo, se tiene un rango muy
grande de medicidn. Por ejemplo; si la impedancia del MBP es 1kQ se podran utilizar valores de
resistencias en el rango de 31.6 Q < Rs < 31.6 kQ.

3.4 Acondicionamiento de las senales de voltaje y corriente

Para medir las sefiales de voltaje y corriente se hace uso de amplificadores diferenciales, ya
gue son capaces de realizar la diferencia entre dos sefiales y debido a que el voltaje es una sefial
diferencial, el uso de amplificadores diferenciales resulta atil para poder medir dichas sefiales.

Las caracteristicas que deben tener los amplificadores de instrumentacién (Anexo A) para
asegurar una buena respuesta en frecuencia son: alto CMRR en altas frecuencias, slew rate elevado,
bajo ruido y una frecuencia de operacién de al menos un orden de magnitud de la frecuencia
maxima de trabajo (Anexo A.l). Por ello, los amplificadores empleados fueron dos integrados

ADB8130. Estos cuentan con un CMRR de 70dB a 10MHz, un slew rate de 1090 V/#S y bajo ruido
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de 12.5 "V/m . La estructura interna de los amplificadores diferenciales AD8130 es muy similar

a la estructura de un amplificador de instrumentacion, por ello se decidio utilizar estos integrados.

Los amplificadores AD8130 fueron implementados de la misma manera; ambos con
ganancia unitaria para evitar sefiales distintas a la salida; dichos amplificadores fueron conectados
como se aprecia en la Figura 3.9; el primero con la entrada no inversora a la resistencia Rs y la
entrada negativa al electrodo A. EIl segundo, la entrada no inversora al electrodo B y la inversora a
al electrodo C.

AMPLIFICADORES DE i h
. INSTRUMENTACION BUEFERS
\
Rs AD8130 \
. / AD844

AD8130
/ %

N~—

|
/

0O N ow >

V(U J

Figura 3.9. Etapa de medicion y acondicionamiento de sefiales de voltaje.

Ademas fueron conectados individualmente con la configuracion mostrada en la Figura
3.10, para obtener a la salida de ellos una ganancia unitaria, esto debido a que las sefiales
provenientes de los electrodos y de la resistencia Rs tenian suficiente amplitud para ser analizadas
por el detector de fase y ganancia.

A la salida de los circuitos AD8130 fue necesario utilizar dos amplificadores operacionales
configurados en modo seguidor de voltaje (Buffers) para acoplar la impedancia de salida del circuito
con la impedancia del circuito detector de fase y ganancia (Anexo A.1l). En nuestro sistema se
utilizaron dos buffers construidos de igual manera. Para ello se emplearon dos amplificadores
operacionales de alta velocidad con un ancho de banda de 60MHz basados en el circuito AD844. La
conexion implementada es mostrada en la Figura 3.11.

A diferencia de un amplificador operacional de propoésito general con realimentacion de
voltaje, el circuito AD844 es un amplificador operacional con realimentacion de corriente por lo
cual su conexién como buffer es distinta, entonces la salida se toma en la entrada no inversora del
amplificador operacional en un bucle de realimentacion con una resistencia de 2kQ [9]. La
resistencia de realimentacién es elegida cuidadosamente por el fabricante cuando se caracteriza el
integrado; una resistencia muy pequefia disminuye la estabilidad, mientras una resistencia muy
grande disminuye el ancho de banda.
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Figura 3.10. Conexion de amplificadores de instrumentacién en modo ganancia unitaria [8].

Ventrada

]
Vialida

Figura 3.11. Configuracion de circuito Buffer para acoplar sefiales en el sistema de medicion
espectroscopica de impedancia.

3.5 Detector de ganancia y fase basado en el circuito AD8302

La pieza mas importante del sistema es el detector de ganancia y fase puesto que este
elemento indica el cambio que existe entre la sefial de entrada al sistema y la sefial medida en el
material bajo prueba. Con ello, es posible obtener la impedancia del material bajo prueba mediante
un arreglo de ecuaciones. Si el sistema no contara con este componente, el usuario tendria que
medir manualmente los cambios de ganancia y fase en cada frecuencia de andlisis del circuito
mediante un osciloscopio, lo cual haria al sistema impractico e introduciria errores debido a la
resolucidn del osciloscopio y de paralaje del usuario.

En el sistema se utilizo el circuito integrado de Texas Instrument (AD8302), el cual es
capaz de medir ganancias en un rango de +30dB y detectar un cambio de fase de 0 a 180°.

El circuito detector de fase y de ganancia AD8302 est4 conformado por dos amplificadores
logaritmicos, un detector de fase, amplificadores de salida, una red de alimentacion y un seguidor
de voltaje de salida. Los amplificadores logaritmicos y el detector de fase procesan analdgicamente
sefiales a cierta frecuencia y entregan informacion sobre la fase y la frecuencia en forma de
corriente a los amplificadores de salida (Figura 3.12). Estos amplificadores de salida escalan la
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ganancia y fase de las sefiales, por ultimo, el seguidor de voltaje de salida proporciona dos voltajes
escalados entre 0 V' y 1.8 V (uno para la ganancia y otro para la fase) correspondientes al cambio
que existe entre dos sefiales sinusoidales que entraron al detector [10].

INPA
OFsSA

comm

OFsSB
INPB

1

5
6

ADs8302
VIDEO OUTPUT - A

2 60dB LOG AMPS | _
3 (7 DETECTORS)

PHASE
DETECTOR

&0

60dB LOG AMPS
(7 DETECTORS)

M e

VIDEO QUTPUT -B

VPos (4 BIAS

Figura 3.12. Diagrama béasico de funcionamiento del circuito AD8302 [10].

Por sus caracteristicas, el circuito AD8302 esta disefiado para trabajar en frecuencias por
arriba de 200MHz y hasta 2.7GHz, por lo que para trabajar en el ancho de banda deseado (10 Hz a
10MHz) se realizaron modificaciones externas al circuito, tal y como se muestra en la Figura 3.13.
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Figura 3.13. Configuracion externa del circuito AD8302 para operar en bajas frecuencias [11].

Los componentes electronicos seleccionados fueron elementos de alta precision (1% de
tolerancia) de montaje superficial (SMD) a manera de reducir el tamafio del circuito y de disminuir
el ruido provocado por interferencias electromagnéticas. Los valores empleados fueron: €1 = C5 =
10pF, R4 =1Q, €3 =C7 = 100pF,C2 = (8 = 1uF, R1 =R2=49.9Q y C4 = C5 = 1uF.

Los resistores R1y R2 fungen como acopladores de entrada con una impedancia resistiva
de 50Q. La funcién de los capacitores C1 y C5 es ajustar la frecuencia de la sefial de entrada

39



mediante un filtro paso altas. Los capacitores C, y €8 ayudan a controlar las variaciones de voltaje
gue se presentan en las salidas V¢ Y Vpys para obtener una lectura suavizada de estos valores.

En la etapa final del detector se tienen dos salidas; Visac Y Veys, las cuales representan el
valor de la ganancia y la fase respectivamente cuando se comparan dos sefiales dentro del detector.
Estos valores estan dados por las ecuaciones 3.6 y 3.7, las cuales son proporcionadas por el
fabricante del circuito AD8302 [1].

Vi
ViaacIV] = Vyenaiente maclV) = 1og (572 [dB] +0.900 [V] (3:6)

VeuslV1 = Vpenaiente pus(V] ((93 —04) + 1800) (3.7)

Al detector de fase y ganancia fueron conectadas las entradas provenientes de los buffers
gue a su vez provienen de la resistencia de referencia y de los electrodos conectados al material bajo
prueba. Las salidas del AD8302 se conectaron en los canales del convertidor analdgico digital del
microcontrolador del sistema tal como se muestra en la Figura 3.14. Es importante sefialar que el
circuito AD8302 se aliment6 con 5V de corriente directa.

ol

e  wna[ AD8302
Ve =
Detector de )
Ganancia Vphs g_g
i
WEBP g y 3
o fase o

Figura 3.14. Conexion del circuito AD8302 en el sistema medidor de bioimpedancia.

3.6 Unidad de procesamiento y control

La unidad de procesamiento y control de datos implementada fue un microcontrolador
(Anexo B) PIC de 8 bits 18F4550 del fabricante Microchip™. EI circuito esta basado en una
arquitectura de 8 bits y contiene 40 terminales entre pines de control y pines de escritura o lectura
de datos. Cabe mencionar gque el microcontrolador elegido cuenta con un USB nativo lo que permite
una comunicacion directa entre el microcontrolador y la computadora.

El microcontrolador 18F4550 tiene un convertidor analdgico digital con una resolucién de
10 bits, lo cual resulta en una resolucion de lectura de 4.9 mV comprendidos en un rango de 0 a 5V.
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El programa realizado para control del sistema estd basado en lenguaje C (Anexo D) y fue
desarrollado en el compilador MPLAB IDE™:; posteriormente el programa fue cargado al
microcontrolador mediante el programador de microcontrolador PICKit2

La comunicacion entre el microcontrolador y la computadora se realiza mediante el
protocolo Universal Serial Bus (USB). En la Figura 3.15 se muestra la conexion del
microcontrolador, donde las letras S indican las terminales utilizadas para controlar al generador de
sefiales y las letras A indican las terminales referidas a los canales del convertidor analégico digital,
en donde los voltajes de salida del AD8302 son conectados.
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Figura 3.15. Conexion del PIC 18F4550 utilizada para controlar al sistema.

La comunicacion en el sistema (Figura 3.16) consiste en establecer un puerto de
comunicacién entre una computadora y el microcontrolador. Posteriormente, el controlador envia
una serie de comandos (Tunning Word; Anexo A) para controlar la frecuencia de la sefial
sinusoidal. Un periodo de 1800 milisegundos después, se recopila la informacion arrojada por el
detector de fase y de ganancia (voltaje de corriente directa) y finalmente la informacion es enviada a
la computadora mediante el protocolo de comunicacion USB para posteriormente ser procesada e
interpretada por el usuario.

Generador de sefales

4 salidas

;o Ll

dgtles (f\b
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Puerto serial Dctector
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2 entradas -
analogicas faYS e

Figura 3.16. Diagrama de comunicacion del sistema.
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3.7 Interfaz para el despliegue y procesamiento de datos

La interfaz para el procesamiento de datos esta basada en la plataforma LabVIEW™ la cual
es una interfaz de entorno desarrollado que permite una facil interaccion con el usuario puesto que
responde a una programacion de grafica (Anexo C). El entorno de desarrollo LabVIEW fue elegido
debido a su facil programacion y a que resultaba ser un buen intermediario entre los datos
adquiridos por el microcontrolador y la computadora. Fue a través de esta plataforma que se
automatizé al sistema para realizar un barrido en frecuencia y una medicion de impedancia en cada
frecuencia seleccionada.

La programacion de la interfaz del programa desarrollado se muestra en la Figura 3.17y a
continuacion se explica cada parte del programa.

Enable Termination Char

@l [z000]
&l 2000
timeout (10sec)
10000
VISA resource|
o it )
Dl
baud rate (9600) 75
top bits (10: 1 bit) [
stop bits (1 it) W
ﬁ 20
0:
parity (0:nofe] =
[ 2
50
60 Vmag Vphs
70 [ﬁ@
50 -
flow control (0:none) 90 L
100
g 200
300
400
500
600

Figura 3.17. Programacion de la interfaz de control desarrollada en la plataforma Labview™.

La programacién de esta interfaz se basé en cinco etapas principales; inicializacion de
sesion de VISA (Virtual Instrument Software Architecture), escritura de datos, lectura de datos,
término de sesion de VISA y seccidn de interpretacion de resultados.

1.- Inicializacién sesién de VISA. Se especifican los parametros de comunicacién con
nuestro controlador (velocidad de transmisién y nimero de bits de la informacion de entrada).

2.- Escritura de datos. Se escribe la informacién que seré leida por el microcontrolador; en

nuestro sistema, aqui se envia la informacion de la frecuencia que se sintonizara en el generador de
sefiales.

3.- Lectura de datos. Se lee la informacion recibida por el microcontrolador; para el sistema
desarrollado, aqui se leen los valores entregados por el detector de fase y de ganancia.

4 .- Término de sesion VISA. Se finaliza la comunicacion con el microcontrolador.

5.- Seccion de interpretacion de resultados. En esta parte se toma el vector de resultados
leidos en la parte de lectura de datos y mediante un arreglo de ecuaciones (ecuaciones 4.1y 4.2) se
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despliegan los resultados en un diagrama de Bode para mostrar la respuesta en frecuencia de la
impedancia y de la fase.

File Edit View Project Operate Tools Window Help

Vmag Vphs

s
baud rote (9600)
G150
w control (¢:nene)
4 None
data bits (8) Valor de ls Resistencia Shunt
8 ‘,) 10000
parity O:none)
& None
stop bits (10:1 bit) Valores leidos en la frecuencia
Lo

10 100 1000 10000 100000 1E+6 1E:7

Figura 3.18. Interfaz de Labview™ vista por el usuario antes de realizar mediciones.
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Figura 3.19. Interfaz de Labview™ vista por el usuario después de realizar mediciones

10000 100000
s

El programa de Labview™ utiliza 55 valores de frecuencias, mas explicito; 10 frecuencias
multiplos de 10 en diferentes érdenes de magnitud desde 10 Hz y hasta 10 MHz. Cada frecuencia de
trabajo consiste en un periodo de 2 segundos, en donde se cambia la frecuencia del generador de
sefales, se aplica la sefial al material bajo prueba y se realiza una medicion de impedancia en dicha
frecuencia. Entonces, la duracion de cada prueba concluida es de 110 segundos, y una vez
transcurrido este periodo de tiempo finaliza la ejecucion del programa y el sistema de control
detiene las mediciones de impedancia.

En la Figura 3.18 se muestra el Panel frontal de la interfaz de usuario antes de comenzar las
pruebas, y en la Figura 3.19 se muestra el Panel frontal después de realizar un barrido en frecuencia,
obteniendo como resultado los diagramas de Bode del material bajo prueba. La interfaz también
permite modificar el valor de la resistencia de referencia en caso de que este valor sea cambiado



manualmente por el usuario antes de realizar las mediciones, y de esta manera dicho valor sea
contemplado en la etapa de procesamiento de datos.

Los resultados obtenidos en cada medicion son guardados también en un archivo con
formato .CSV? para tener un registro de cada medicién y posteriormente hacer un analisis
minucioso de dichos datos.

2
Comma-Separated Values; cada valor es separado por una coma.
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Capitulo 4
Resultados experimentales

En este capitulo se muestran los resultados obtenidos al caracterizar al sistema. Como
primer punto se presentan los métodos utilizados para la calibracion y validacion del sistema, se
muestran también las primeras mediciones realizadas en diferentes tejidos bioldgicos de rata, pollo
y res. De igual manera, se muestran los resultados de medir tejido hepatico con distintos grados de
alteraciones debidas a fibrosis hepatica.

4.1 Calibracion del circuito AD8302

El fabricante del circuito AD8302 en las hojas de especificaciones proporciona las curvas
de respuesta del detector de fase y ganancia en frecuencias mayores a 200 MHz, éstas son
mostradas en la Figura 4.1.

1.8V T 1.8V +
30mV/dB
+10mV/DEG -10mV/DEG

g 1 g i 1

F900mV £ = = = == === - - - Vep L T £ = = = =Vep
! | 1
! 1 I
! | I
! | i
' 1 |
1

=30 0 +30 -180 -90 0 %0 180
MAGNITUDE RATIO - dB PHASE DIFFERENCE - Degrees

a) b)

Figura 4.1. Curvas de calibracién del circuito AD8302 proporcionadas por el fabricante, a)
ganancia y b) fase [1].

En la Figura 4.1 a) se muestra la respuesta del circuito detector para la ganancia (Vy4¢) €n
donde, la pendiente es de 30 mV/dB vy el punto central en donde no existe ganancia, 900mV. De
igual manera, en la Figura 4.1 b) se tiene la curva de respuesta para la fase, representada por dos
rectas con la misma pendiente pero signos contrarios; +10mV /deg.

Al modificar el circuito AD8302 para que éste trabajara en bajas frecuencias se observd
experimentalmente que también se modificaron las curvas de calibracion, es decir, cuando no habia
ganancia el circuito proporcionaba valores diferentes a los proporcionados en las hojas de
especificaciones. A manera de reducir los errores que pudiesen presentarse en el sistema debido a la
modificacion del circuito, se procedié a re-calibrar al AD8302.
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Figura 4.2. Configuracién empleada para calibrar el circuito AD8302 con una carga puramente
resistiva.

El procedimiento de calibracion consisti6 en medir la respuesta en frecuencia de
impedancias con valores nominales conocidos. Para ello, en primera instancia se utilizaron
elementos puramente resistivos, para de esa manera evitar cambios en la fase y observar Unicamente
variaciones de magnitud. Respecto a la amplitud, primero se hizo una prueba con la misma
resistencia, es decir Rs = R1 = 1kQ (Figura 4.2) y se realizd un barrido de frecuencia de 10 Hz a
10 MHz. Después, se obtuvieron los promedios de los valores de magnitud y fase arrojados por el
detector de fase y ganancia; asi, se tomaron los valores de V; = 934mV y Vpps = 1915mV.

Por otro lado, se prob6 una configuracion en donde Rs = 1kQ y R1 = 10kQ (Figura 4.3).
Con esta configuracion se obtuvo el valor de voltaje V; cuando la atenuacién en el sistema era de

20dB, es decir; cuando G = 20log, (%) = —20dB. El valor promedio del voltaje de ganancia en
esta configuracion fue Vg, = 1554.5 mV.

Nsen(an“) —_—
. ﬁ/ v,
AN AD

A 8302

Asen(¢ + 0°)
10 kQ éRl

C sen(¢p+0°)

lPhs

Figura 4.3. Configuracién empleada para calibrar el circuito AD8302 cuando la fase es 0° y la
ganancia -20dB.

Posteriormente, se implemento la configuracion de la Figura 4.4 para invertir la sefial, es
decir; para modificar en 180° la fase de la sefial sinusoidal. En esta configuracion se utilizaron
Rs = R1 = 1kQ y se obtuvo el valor promedio de voltaje arrojado por el AD8302 cuando la fase
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era de -180° y la ganancia era de 0dB. El valor cuando las sefiales estaban invertidas fue Vpjg150° =

145.9mV.

I

/7 /3 sen(®+0°) Vs

AN AD
Lk . 8302|y,
Inversor
A sen(®+0°) m éRl
B sen(®+180°)

Figura 4.4. Configuracién empleada para calibrar el circuito AD8302 cuando la fase es -180° y la

ganancia 0dB.

Cabe mencionar que se emple6 la configuracion de la Figura 4.4 debido a que al conectar el
amplificador de instrumentacion en modo inversor (de manera contraria en Rsy R1) la sefial es

invertida y puede ser vista como un desfasamiento de -180°.

Las curvas de calibracion del circuito AD8302 después de seguir el procedimiento anterior
se muestran en la Figura 4.5 en donde a manera de comparacion se muestran las curvas

proporcionadas por el fabricante.
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experimentalmente a una frecuencia de 10 Hz a 10 MHz.

Dados los resultados de calibracién de la Figura 4.5 a), V; voltaje de ganancia en mV

entregado a la salida del circuito AD8302, b; = 934mV, la ordenada al origen de la ganancia que

se obtuvo cuando la ganancia era 0 dB y m; = 31.2 la pendiente de la ganancia; se calcula la

ganancia G en el sistema a partir de la ecuacion 4.1,

Ve — bg
mg

G =

(4.1)
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Del mismo modo, a partir de los pardmetros de calibracion de la Figura 4.5. b), Vpys es el
voltaje de fase entregado a la salida del circuito AD8302, by, = 1915mV la ordenada al origen y
mg = —9.86 la pendiente de la fase; se calcula el desfasamiento con la expresion:

Vons — b
PhS — Phs Phs (4.2)
Mpps
Por otro lado, la impedancia del MBP se calcula como:
G
Zupp = Ry * 1020 (4.3)

donde R corresponde al valor del resistor de referenciay G la ganancia obtenida con la ecuacion
(4.2).

4.2 Calibracion del sistema.

Una vez calibrado el circuito AD8302 se procedi6 a realizar la calibracion y validacion del
sistema completo con diferentes valores de impedancias conocidas. Se probaron circuitos resistivos
y resistivos-capacitivos. Posteriormente se obtuvo la respuesta en frecuencia tedrica de dichos
circuitos para hacer una comparaciéon. Los resistores empleados en la calibracion tienen una
tolerancia de +5% Y los capacitores una tolerancia de +£10%.

R1
E2
/\D
E3

R2
E4

Figura 4.6. Diagrama de la conexion de los electrodos en las mediciones de circuitos eléctricos
para la calibracion del sistema.
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Debido a que el sistema cuenta con una configuracién de cuatro electrodos fue necesario
implementar una conexion que permitiera realizar mediciones en los circuitos eléctricos RC. La
configuracion implementada se muestra en la Figura 4.6 en donde E1, E2, E3 y E4 representan cada
uno de los electrodos del sistema, Zyzp €S la impedancia del circuito bajo estudioy R1 = R2 = 1Q
son resistencias utilizadas para simular un cable para hacer posible una medicién mediante el
método de las cuatro puntas.

Por Elcircula la sefial de voltaje sinusoidal y E4 cierra al circuito. Mediante E2 y E3 se
mide la diferencia de potencial en Z,,5p. Fueron realizadas cinco mediciones para cada impedancia
bajo prueba, sin embargo solo se eligié una para mostrar. Dichas mediciones son ilustradas en las
gréficas de las Figuras 4.8, 4.10, 4.12 y 4.14.

Se realizaron ademés, mediciones con cuatro impedancias bajo prueba diferentes, su
conexion es la de la Figura 4.6 en donde Z,,zp son arreglos de impedancias resistivo-capacitivas. El
primer circuito analizado se muestra en la Figura 4.7, donde R = 1kQy R, = 1kQ. En la Figura 4.8
se muestra a) la magnitud de la impedancia y b) la fase en funcién de la frecuencia.
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Figura 4.8. Diagrama de bode para Zzp1, @) magnitud de la impedancia y b) fase.

En la Figura 4.8 se aprecia que a frecuencias menores a 3 MHz la respuesta del circuito en
cuanto a la magnitud de la impedancia oscila entre 900 Q y 1070 Q. Por otro lado, la respuesta de la
fase se mantiene casi constante (como es de esperarse en un circuito resistivo) hasta 3 MHz,
posterior a dicha frecuencia, la fase aumenta en la medicion hasta llegar a un valor de -100°. En esta
prueba el error relativo en cuanto a la magnitud de la impedancia fue de 3.5% y de 2.1% respecto a
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la fase. Al observar que las curvas tedricas eran muy parecidas a las curvas experimentales, se
decidid calcular el error obteniendo el area bajo la curva con respecto al origen de la impedancia y
de la fase.

El segundo circuito probado fue un filtro paso altas con C = 10nF y R = 1kQ. La
resistencia Rs se mantuvo en 1kQ. En la Figura 4.9 se muestra la impedancia probada y en la Figura
4.10 su respuesta en frecuencia.
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Figura 4.10. Diagrama de bode para Z,,zp, a) magnitud de la impedancia y b) fase.

En la medicion de la Figura 4.10 se puede observar en la magnitud de la impedancia que la
respuesta es de un filtro paso altas, muy similar a la calculada teéricamente; de igual manera, se
puede observar una frecuencia de corte muy parecida a la respuesta tedrica, no obstante, en 200 kHz
se aprecia una variacion de 100€2. Se observa que la respuesta experimental de la fase difiere con la
respuesta tedrica en frecuencias menores a 3 kHz, efecto que puede producirse debido a
impedancias parasitas en la medicién. De igual manera que en la Figura 4.8, en frecuencias mayores
a 3 MHz el sistema presenta una respuesta experimental completamente diferente a la aproximacion
tedrica, lo cual puede deberse a ruido del sistema. El error calculado en esta medicion fue de 0.71%
respecto a la magnitud de la impedancia y 14.7% respecto a la fase.
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El tercer circuito evaluado fue el mostrado en la Figura 4.11 con C = 47nF, R1 = 500Q,
R2 = 1kQy R, = 1kQ. En la Figura 4.12 su respuesta en frecuencia.

%

Figura 4.11. Impedancia de prueba Zgps.
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Figura 4.12. Diagrama de bode para Z,,5p3 a) magnitud de la impedancia y b) fase.

En los diagramas de Bode de la Figura 4.12 se observan oscilaciones de +250€ en la
magnitud de la impedancia en frecuencias menores a 1 kHz. En esta medicion, la frecuencia de
corte en el circuito es mayor a la frecuencia de corte tedrica; en las respuestas experimentales se
aprecia una frecuencia de corte alrededor de los 4 kHz mientras que la frecuencia de corte tedrica
comienza en los 400 Hz. Por otro lado, en el diagrama de Bode de la fase (Figura 4.12b) se aprecia
una respuesta tedrica ligeramente anticipada con respecto a las respuestas de las mediciones; es
decir, la respuesta tedrica comienza a tener un desfasamiento en 1 kHz, mientras que en las
respuestas medidas el desfasamiento comienza a ocurrir en los 3kHz. En altas frecuencias, antes de
llegar a 3 MHz el desfasamiento es muy similar (muy cerca de 0° tedrica y experimentalmente). Los
errores relativos en las mediciones fueron de 8.2% respecto a la magnitud de la impedancia y 3.3%
respecto a la fase.



El cuarto y Ultimo circuito probado fue el de la Figura 4.13 con C = 2.2nF, R1 = 1kQ,

R2 = 1kQ vy de igual manera se considera R = 1kQ. En la Figura 4.14 se puede observar su
respuesta en frecuencia.
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Figura 4.14. Diagrama de bode para Z,,zp4 a) magnitud de la impedancia y b) fase.

La respuesta en frecuencia de la magnitud de la impedancia medida en comparacién con la
respuesta tedrica (Figura 4.14) es muy parecida en frecuencias menores a 50 kHz. La frecuencia de
corte comienza cerca de los 20 kHz en ambos casos. En cuanto a la fase, tanto la respuesta
experimental como la respuesta tedrica alcanzan un maximo valor de desfasamiento de -29° y en
ambos casos comienzan a desfasarse a partir de 2 kHz. En esta medicion también se puede observar
que después de 3 MHz el sistema presenta ruido. El error relativo de esta medicion fue de 3.5% en
la magnitud de la impedancia y 5.4% en la fase.

Para calcular el error relativo en el sistema, se obtuvo primero el error de cada impedancia
bajo prueba (Zygp1, Zmuep2, Zueps Y Zugpa) Y S€ promediaron dichos errores tanto en la magnitud
como en la fase. Los errores fueron calculados en el rango de frecuencias de 10 Hz a 3 MHz, el cual
fue elegido debido a que el sistema respondia aparentemente bien en este intervalo de frecuencias.
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El error promedio del sistema para la magnitud de la impedancia fue de 3.97% y 6.37% para la fase.
Los errores obtenidos se encuentran dentro del rango de tolerancia de los elementos pasivos
utilizados en las mediciones, lo cual le da una mayor certidumbre a las mediciones de calibracion
del sistema.

De la respuesta en frecuencia de todas las impedancias bajo prueba, se puede observar que
después de 3 MHz comienza a presentarse un gran desfasamiento, asi como un aumento en la
magnitud de la impedancia, que puede ser interpretado como una zona de ruido del sistema. Esto
puede deberse a impedancias parasitas del sistema (reactancias capacitivas) como las existentes en
los amplificadores de instrumentacién, en los cables de los electrodos o inclusive en los mismos
electrodos [1]. Por ello, en los resultados posteriores se decidié omitir esta zona que no proporciona
informacidn relevante acerca del material bajo prueba.

En las Figuras 4.8, 4.10, 4.12 y 4.14 se aprecia que el sistema presenta exactitud y precision
aceptable. Sin embargo se deben considerar las repercusiones en las mediciones que pueden ser
ocasionadas debido a las tolerancias de los elementos resistivos y capacitivos bajo prueba.

4.3 Mediciones en tejido aviar fresco

Una vez calibrado el sistema se procedio a realizar mediciones en tejidos bioldgicos. La
medicion en los tejidos se realiz6 como se muestra en la Figura 4.15, en donde se incrustaban los
electrodos al material bajo prueba de manera que éstos no tuvieran contacto con el medio externo
(aire) para que las lineas de campo eléctrico viajaran solamente sobre el tejido.

Figura 4.15. Lineas de campo eléctrico sobre el material biol6gico bajo prueba.

Por otro lado, en las Figuras 4.16 y 4.17 se muestran dos imégenes del montaje
experimental utilizado, en donde se puede observar que los electrodos son incrustados de manera
vertical, siendo la posicion de éstos muy parecida en cada medicion realizada.
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Figura 4.17. Montaje experimental en vista frontal.
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Las primeras mediciones se realizaron en tejido fresco; corazon, pulmoén higado y molleja
de pollo. Como primer resultado en la Figura 4.18 se muestra una prueba de repetibilidad en donde
se realizaron cuatro mediciones sobre un higado de pollo fresco. Las mediciones realizadas en esta
prueba fueron consecutivas para evitar el factor de descomposicion en los tejidos debido a que no
era posible controlar las condiciones ambientales del laboratorio.
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Figura 4.18. Prueba de repetibilidad en higado de pollo fresco, a) magnitud de la impedancia y b)
fase.

De la prueba de repetibilidad de la Figura 4.18 se observa que respecto a la magnitud de la
impedancia, existe buena repetibilidad a partir de 40 Hz y hasta 3 MHz. En cuanto a la fase, la
repetibilidad comienza a apreciarse desde los 60 Hz y hasta los 800 kHz; posterior a los 800 kHz se
observa una separacion de una de las curvas, sin embargo, presenta casi la misma pendiente que las
otras mediciones. En todas las mediciones se observan frecuencias de corte muy similares tanto en
la magnitud de la impedancia como en la fase.

Es importante mencionar que en la Figura 4.18, asi como en las otras mediciones realizadas
sobre tejido se presentaron diferentes comportamientos en frecuencias menores a 100 Hz aunque se
midiera el mismo tejido; por ello, esta zona se clasificO como una zona de ruido del sistema donde
el sistema desarrollado no puede encontrar informacion relacionada al tejido.

De acuerdo con la referencia [1], la zona de ruido encontrada en bajas frecuencias (menores
a 100 Hz) es debida a que al incrustar los electrodos sobre el material bajo prueba se genera una
interfaz electrodo-material bajo prueba que tiene un comportamiento capacitivo notable solamente a
bajas frecuencias. Por esta razén se decidié eliminar dicha zona y mostrar los resultados de
medicidn sobre tejido en el rango de frecuencias de 100 Hz a 3 MHz.

Una vez establecido el rango de frecuencias de las mediciones se procedid a realizar
mediciones sobre tejidos de pollo, para encontrar su respuesta eléctrica en funcion de la frecuencia
dado que cada 6rgano deberia tener distinta composicion celular en la estructura de sus tejidos. Las
mediciones se realizaron el mismo dia y bajo condiciones ambientales similares en cada medicién.
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Los resultados de estas mediciones son mostrados en la Figura 4.19 en un diagrama de Bode y en la
Figura 4.20 en un diagrama de Nyquist.
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Figura 4.19. Diagrama de Bode de comparacion entre tejidos de pollo fresco, a) magnitud de la
impedancia y b) fase.

En los resultados experimentales de este trabajo se mostraran Diagramas de Nyquist
siguiendo el modelo de Debye ya que es perfectamente funcional para obtener una primera
caracterizacién de la respuesta eléctrica de tejidos.
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Figura 4.20. Diagrama de Nyquist de comparacion de la respuesta eléctrica en tejidos de pollo.



En el diagrama de Bode anterior se observa una respuesta de impedancia (Figura 4.19 a) en
la frecuencia muy parecida en el higado y pulmén de pollo pero se observa también una diferencia
considerable en la respuesta en frecuencia de la molleja y del corazon. Todos los tejidos muestran
un comportamiento de un filtro pasobajas pero con distintas frecuencias de corte; el corazén de
pollo comienza a cortar a partir de 100 Hz y continta descendiendo hasta llegar a 100 kHz, en
donde se mantiene casi constante la magnitud hasta llegar a 3 MHz. La molleja, por el contrario,
mantiene una magnitud casi constante en 400  desde 100 Hz hasta 200 kHz en donde comienza a
cortar para llegar a una magnitud de 170 Q en 1 MHz lo cual puede deberse a que se trata de un
tejido con composicién rigida. Por otra parte, el higado comienza a tener el corte mas notable en 20
kHz mientras que el pulmén comienza a cortar a partir de los 2 kHz y se mantiene casi constante al
llegar a 100 kHz en donde los cortes en la frecuencia son muy parecidos a los del corazén.

Con respecto a la fase (Figura 4.20 b) es posible observar que en tejidos blandos (corazon,
pulmoén y rifidn) se presentan grandes desfasamientos (mayores a -100°) en el rango de frecuencias
de 600 kHz a 1 MHz, lo cual es un comportamiento interesante y que vale la pena estudiar. Por otro
lado, la respuesta eléctrica de fase de la molleja es casi nula hasta 300 kHz, a partir de donde se
presenta un desfasamiento de -60° que toma forma de un filtro de fase pasobajas.

En los diagramas de Nyquist para los tejidos de pollo (Figura 4.20) se puede observar de
mejor manera la diferencia entre tejidos. Aqui, el corazon de pollo es el érgano que cuenta con la
mayor parte reactiva mientras la molleja, como se aprecié en el diagrama de Bode, es la que cuenta
con la menor parte reactiva y por ello menor desfasamiento. EI pulmén e higado tienen
comportamientos muy similares aunque el pulmdn es ligeramente mas reactivo.

4.4 Mediciones en tejido de rata de la cepa Wistar

En esta seccidn se realizaron pruebas con tejidos de rata de cepa Wistar los cuales fueron
obtenidos de una colaboracién entre el CCADET y el Hospital General de México. Los tejidos
fueron extraidos de las ratas por hepatectomia y colocados en una solucién de formol con el
objetivo de fijar sus propiedades y evitar la descomposicién de los mismos [2].

+ -

Figura 4.21. Configuracion utilizada para medir en liquido formol.
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posible con el formol, asi y como se muestra en la Figura 4.21.

Debido a que los tejidos de rata se encontraban fijados en formol se realizé una medicion
para discriminar el comportamiento del formol del comportamiento de los tejidos. Para efectuar esta
medicidn, se colocaron los electrodos de tal manera que éstos tuvieran la mayor area de contacto
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Figura 4.22. Diagrama de bode para medicion en formol, a) impedancia y b) fase

Esta prueba consistio en medir dos veces de manera consecutiva el formol con el objetivo
de mostrar repetibilidad en ambas mediciones y de esta manera validar al sistema en cuanto a la
medicidn de liquidos. En la Figura 4.22 se muestran los resultados de ésta prueba.
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En principio, no se sabia si el sistema era capaz de realizar mediciones sobre liquidos
debido a que estaba disefiado para medir sobre muestras biolégicas, sin embargo; en la Figura 4.22
se observa que el sistema fue sensible a realizar mediciones sobre liquidos. En los resultados
anteriores se muestra muy buena repetibilidad, en el intervalo de medicion del sistema en ambas
mediciones; ademas se observa que la frecuencia de corte del formol comienza desde los 100 Hz
hasta 1kHz y se mantiene constante la magnitud de la impedancia en 30 Q en el rango de 1 kHz a
500 kHz. Analizando los diagramas de bode para el formol se puede observar que esta solucion
tiene el comportamiento de un circuito RC en serie (Figura 2.9).

Al comparar los resultados de la Figura 4.22 y 4.23 se puede observar que el
comportamiento del formol y de los tejidos medidos es completamente diferente, se encuentran
diferentes frecuencias de corte, asi como distintas magnitudes de impedancia y fase. Por esta raz6n
se puede afirmar que el formol no esta teniendo contribucion alguna en la medicion de los tejidos de
rata fijados en esta solucién.

Como segunda prueba se midi6 la respuesta en frecuencia de tres diferentes tejidos de rata
de la cepa Wistar fijados en formol; higado, pulmén y rifién. En la Figura 4.23 son mostrados estos
resultados en un diagrama de Bode y en la Figura 4.24 se muestran en un diagrama de Nyquist.
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Figura 4.24. Diagrama de Nyquist para comparacion entre higado, pulmén y rifion de rata.

En la Figura 4.23 es apreciable que los tres tejidos de rata medidos tienen diferentes
respuestas en frecuencia tanto en magnitud de impedancia como en fase, sin embargo los tres se
comportan como filtros pasobajas con diferentes frecuencias de corte. El higado comienza a cortar
en 8 kHz y hasta 100 kHz. En el intervalo de 100 kHz a 300 kHz la impedancia se mantiene
constante en 150€2 y comienza a descender hasta llegar a 80€2. Por otro lado, el pulmoén comienza a
cortar en 30 kHz y hasta 90 kHz; posteriormente presenta un comportamiento parecido al higado,
solo que la impedancia de este tejido es menor en altas frecuencias (50Q). Finalmente, €S
observable que el rifion de rata es el tejido que presenta la mayor frecuencia de corte al cortar en
100 kHz, y detener su corte en 600 kHz. También es el tejido que presenta mayor impedancia en
altas frecuencias (230Q).
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En cuanto a las fases de la Figura 4.23 b, se observa que los tres tejidos cuentan con
diferentes desfasamientos en distintas zonas. Por ejemplo; el higado de rata presenta su mayor
desfasamiento (-48°) en 50 kHz. El pulmon de rata es el tejido que presenta el mayor desfasamiento
de todos con -77° en 800 kHz. Por otro lado, el rifidén de rata presenta su mayor desfasamiento de
-65° en 600 kHz.

En los diagramas de Nyquist de la Figura 4.24 se aprecia de mejor manera la diferencia
entre los tejidos. En este diagrama se observa que el higado de rata es el érgano que presenta la
mayor parte reactiva mientras que el rifidn de rata es el que presenta la menor parte.

4.5 Mediciones en tejido hepatico

Continuando con las mediciones en muestras de tejidos, se realiz6 una prueba para
caracterizar higados de diferentes animales con el fin de determinar si el sistema es sensible a
diferenciar un mismo 6rgano pero de distintos animales.

En la Figura 4.25 se muestra un diagrama de Bode de las mediciones realizadas en higados
de rata, res y pollo. En la Figura 4.26 se muestra la representacion de Nyquist para cada tejido. Las
mediciones fueron realizadas el mismo dia y con condiciones ambientales similares para cada
prueba.
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Figura 4.25. Diagramas de Bode para comparacion entre higados de rata, pollo y res, a) impedancia
y b) fase.

En el diagrama de Bode de la Figura 4.25 es posible distinguir un comportamiento pasobajas en los
higados. Se puede diferenciar entre los tejidos hepaticos de pollo, rata y res mediante la respuesta en
frecuencia de la magnitud de su impedancia. Por ejemplo; el higado de rata tiene una frecuencia de
corte notable desde los 300 kHz hasta los 700 kHz, mientras que el higado de pollo inicia su
frecuencia de corte a los 20 kHz con una impedancia alrededor de 802 y termina hasta 1 MHz
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donde su impedancia es de 60Q. Por otro lado, la frecuencia de corte del higado de res es apenas
visible a los 40 kHz, sin embargo la magnitud de su impedancia se mantiene casi constante en el
rango de 130€Q2 a 80Q.
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Figura 4.26. Diagrama de Nyquist para comparacién entre higados de rata, pollo y res.

En esta prueba se observa que la fase juega un papel importante para caracterizar entre los
higados medidos; en la Figura 4.25 b se puede contemplar que los tres tejidos hepaticos medidos
tienen diferentes desfasamientos en distintas zonas. El higado de rata presenta su maximo
desfasamiento de -30° en 600 kHz. Por su parte, el higado de pollo presenta un maximo
desfasamiento de -120° en 800 kHz y el higado de res presenta su maximo desfasamiento (-45°) en
400 kHz.

En el diagrama de Nyquist (Figura 4.26) se aprecia que el tejido hepético aviar tiene una
gran parte reactiva en comparacion con el higado de rata y ain mas en comparacién con el higado
de res cuya parte reactiva es muy pequefia. Ademas, el diagrama de Nyquist nos permite observar
una diferencia mucho mas notable entre los higados medidos.

4.6 Mediciones en tejido hepatico de rata con alteraciones

Una vez que el sistema midi6 la respuesta en frecuencia de la impedancia en los higados de
distintos animales y pudo diferenciar entre éstos, se decidio realizar una prueba en higados de rata
con alteraciones debidas a fibrosis hepéatica obtenidos mediante el procedimiento seguido en [2]. Se
midieron dos tejidos que se encontraban fijados en formol: el primero de ellos fue un higado de rata
con F1; es decir, un higado cuya alteracion debida a la enfermedad es apenas perceptible. El
segundo tejido medido fue un higado de rata con grado de fibrosis F4; es decir, el grado mas
avanzado de la enfermedad. Una vez medidos ambos higados se compararon entre si para buscar
diferencias entre éstos. Los resultados obtenidos son mostrados en las Figuras 4.27 y 4.28.
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Figura 4.27. Diagramas de Bode en higados de rata con distintos grados alteraciones debidas a
fibrosis. a) Impedancia y b) fase.

400 T I T T T

=O—higado de rata F1
higado de rata F4

350 —

300 —

200 —

1Zlim[Q]

150 —

100 —

0 [
0 500 1000

IZIRe[Q]

Figura 4.28. Diagramas de Nyquist en higados de rata con distintos grados de alteraciones debidas
a fibrosis.

De la Figura 4.27a se puede notar una gran diferencia en la magnitud de la impedancia de
los dos tejidos medidos. La impedancia del higado de rata con F1 se encuentra en el rango 3002 en
bajas frecuencias (de 100 Hz a 2 kHz) y una impedancia minima de 25Q en 1 MHz. La impedancia
del higado con F4 es claramente més grande que en el higado con F1. La frecuencia de corte del
higado con F4 comienza desde los 7 kHz y hasta 700 kHz. En frecuencias menores a 7 kHz su
impedancia es muy elevada (900Q) y en altas frecuencias (cientos de kHz) su impedancia es
aproximadamente de 150Q.

En cuanto a la fase (Figura 4.27b) también se puede apreciar gran diferencia entre las dos
mediciones. Por ejemplo; el higado con Fltiene un gran desfasamiento (-114°) en altas frecuencias

63



(800 kHz), algo que no es apreciable en el higado con F4 cuyo maximo desfasamiento de -45° se
encuentra en los 60 kHz.

Finalmente, en el diagrama de Nyquist de la Figura 4.28 se puede ver de mejor manera la
diferencia existente entre los higados; el higado con F4 cuenta con una parte reactiva al menos 5
veces mas grande que la parte reactiva del higado con F1.

Los resultados anteriores muestran una buena diferenciacion en la respuesta en frecuencia
de la impedancia de higados con distintos grados de fibrosis, lo cual, puede ser debido estructura
celular que presenta cada higado de acuerdo con el grado de enfermedad del tejido. Sin embargo, es
necesario realizar un estudio mas profundo en el tema para dar una respuesta certera y asi, proponer
un método de diagnostico clinico.

En resumen, en el capitulo de resultados se realiz6 la calibracion y validacion del sistema.
Ademas se realizaron pruebas con diferentes 6rganos de distintos rata de la cepa Wistar, res y pollo
(higado, pulmén, rifidn, corazén y molleja), en estas pruebas se midio la respuesta en frecuencia de
la impedancia para tejidos biologicos y se comprobd que el sistema de medicion de impedancia
desarrollado en este trabajo fue capaz de diferenciar los tejidos mediante sus diagramas de Bode y
Nyquist. Por otro lado, se propuso al sistema como un método para caracterizar entre dos tejidos de
rata con distintos grados de alteraciones debidas a fibrosis hepética, y el sistema fue capaz de
percibir diferencias notables entre los tejidos medidos.
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Capitulo 5
Conclusiones y perspectivas

En este trabajo de tesis se disefid un sistema de medicion espectroscépico de impedancia
eléctrica en un rango de mediciones el cual realiza barridos de frecuencia y mediciones de
impedancia automatizados en un rango de 10 Hz a 10MHz tomando 55 puntos de medicién. El
sistema disefiado fue capaz de medir en un rango de impedancias en funcién de la resistencia de

referencia de Zygp * 10_% < Rs < Zypp * 10% y medir de 0 a -180° de desfasamiento. Ademas,
la instrumentacién electrénica utilizada, relativamente sencilla, permitié un sistema de bajo costo.
Fue posible efectuar mediciones en circuitos eléctricos y en tejidos bioldgicos en un rango de 100
Hz a 3 MHz. El sistema fue sensible a medir diferentes muestras; circuitos RC, liquidos y tejidos
biolégicos, ademas de presentar buena repetibilidad en las mediciones. El sistema obtuvo un error
en la calibracion de 3.97% respecto a la magnitud de la impedancia y 6.37 % en el rango de
frecuencias de 100 Hz a 3 MHz. Sin embargo, el error puede ser debido a la tolerancia de los
componentes utilizados para calibrar el circuito.

El hecho de no poder medir en bajas frecuencias (menores a 100 Hz) puede deberse a la
interfaz electrodo-tejido bajo prueba, ya que al incrustar los electrodos en el material bajo prueba,
se genera una impedancia capacitiva que altera la medicién. En altas frecuencias (mayores a 3
MHZz) se present6 un efecto de impedancias parasitas debidas a los cables de los electrodos y a los
componentes activos del sistema, no obstante, es necesario estudiar de mejor manera el
comportamiento del sistema para llegar a una conclusion certera.

Por otro lado, se realiz6 una primera caracterizacion de tejidos biolégicos de diversos
animales al medir su respuesta en frecuencia; se observo que cada tejido presentaba una frecuencia
de corte y una fase diferente. Asi mismo, se midieron tejidos hepéticos de pollo, rata y res, y el
sistema fue capaz de diferenciar entre la respuesta en frecuencia de la impedancia y la fase de estos
tejidos. Se midieron también higados de rata con distintos grados de alteraciones debidas a fibrosis
hepatica y el sistema pudo cuantificar una respuesta muy diferente entre los higados medidos.

En tanto a los estudios que se pueden realizar con el sistema actual, se propone seguir con la
caracterizacion de tejidos para obtener circuitos eléctricos equivalentes del tejido medido mediante
las curvas de respuesta de impedancia eléctrica. De esta manera se podria evaluar el
comportamiento de tejidos en estado sano y tejidos con alteraciones en su estructura, y con ello,
obtener huellas que definan el estado del mismo.

Respecto al mejoramiento del sistema, se necesita estudiar la interfaz electrodo-material
bajo prueba, es decir; evaluar los materiales que pueden ser utilizados en los electrodos y las
dimensiones de estos, de esta manera, el sistema podria ser capaz de realizar mediciones en
frecuencias menores a 100 Hz con poca incertidumbre. Por otro lado, se requiere evaluar el
comportamiento de las impedancias parasitas en frecuencias mayores a 3 MHz y buscar métodos
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electronicos como neutralizadores de capacitancias, que permitan una compensacion de éstas. Se
propone también hacer uso de procesamiento digital de los datos para suavizar las curvas de

respuestas de impedancia, y mejorar en lo posible los efectos de capacitancias parésitas que
pudieran presentarse.
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Glosario

Amplificador de transconductancia: También conocido como OTA (Operational
Transconductance Amplifier) es un amplificador en el cual el voltaje diferencial de entrada produce
una corriente a la salida, por lo que es una fuente de corriente controlada por voltaje.

Amplificador logaritmico: Amplificador compuesto por un amplificador operacional y un diodo
de realimentacioén. Este circuito es capaz de amplificar el voltaje de la sefial de entrada de manera
logaritmica.

Comparador de fase: Circuito que genera una sefial de voltaje que representa la diferencia entre la
fase de dos sefiales.

Comparador de frecuencia: Circuito que genera una sefial de voltaje que representa la diferencia
entre la frecuencia de dos sefiales.

Demodulador sincrono: Técnica de demodulacion de sefial AM basada en la multiplicacion de la
sefial recibida por una portadora de frecuencia y fase idénticas a las utilizadas en el transmisor.

Dipolos: Entidad que produce, en todos los puntos cercanos, la misma intensidad de campo
eléctrico que dos cargas eléctricas puntuales separadas, del mismo valor absoluto y de signos
opuestos.

Electromiografia: Técnica para la evaluacion y registro de la actividad eléctrica producida por los
musculos esqueléticos (musculos unidos al esqueleto).

Electrodo: Conductor eléctrico utilizado para hacer contacto con una parte no metalica de un
circuito.

Factor de calidad (Q): Parametro que mide la relacion entre la energia reactiva almacenada en un
circuito y la energia disipada durante un ciclo completo de la sefial.

Modulaciéon de amplitud en cuadratura: Por sus siglas en inglés QAM (Quadrature Amplitude
Modulation) es una técnica de modulacién digital avanzada que transporta datos cambiando la
amplitud de dos ondas portadoras. Estas ondas se encuentran desfasadas 90°, de las cuales una es la
sefial portadora y la otra es la sefial de datos.

Plestismografia: Estudio realizado para medir el cambio de volumen en algin 6rgano o el cuerpo
completo (regularmente resultado de fluctuaciones en la cantidad de sangre o aire).

Relacion sefial a ruido: Razo6n existente entre la potencia de una sefial transmitida con respecto a la
potencia de la sefial del ruido.

Sintetizador de frecuencia: Dispositivo electronico capaz de generar cualquier frecuencia dentro
de un rango determinado a partir de una o varias frecuencias de referencia.
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Anexos

Anexo A. Instrumentacion electronica

o Amplificadores de instrumentacion

Los amplificadores de instrumentacion son muy utilizados en el area de sensores y
estan compuestos de tres amplificadores operacionales bésicos (dos amplificadores de
ganancia y un amplificador diferencial). Los amplificadores de instrumentacién consisten
de dos etapas; una de pre-amplificacion y una etapa diferencial (Figura A.1).

R2

Vo

Ftapa diferencial
Ftapa de pre-amplificacidén !

Figura A.1. Amplificador de instrumentacion.

En la etapa de pre-amplificacion se observa que la configuracion a la entrada de las
sefiales V1 y V2 es idéntica, por lo que la ganancia en lazo cerrado estara dada por

R P . N , .
Av = é + 1, ademas Ra = Rb. Por otro lado, la ganancia en modo comdn sera igual a la

unidad.

La etapa diferencial elimina las sefiales en modo comun. Para que esto suceda se
tiene que cumplir que: V, = 0 cuando V; =V, y ésta propiedad existe cuando R; = R, y
R; = R,. Si se cumple dicha situacion, la salida del amplificador diferencial respondera a
la ecuacion A.1.

Ra + Rb
—+ 1) (4.1)

VA_VB:VZ_V1<
g

en donde Rg es una resistencia ajustable segln la ganancia requerida en el sistema. El
desarrollo de los amplificadores operacionales que conforman al amplificador de
instrumentacion puede ser encontrado en [1].




Los amplificadores de instrumentacion deben tener impedancias de entradas altas e
impedancias a la salida bajas, ademas de un CMRR alto y ganancia estable.

El rechazar sefiales en modo comun se refiere a que si existe ruido en el sistema, el
ruido se presentard de igual manera en las dos entradas del amplificador diferencial; por
ello, al presentarse las mismas sefiales de ruido en el sistema éstas son rechazadas a
excepcion de las sefales diferentes.

Parametros importantes de amplificadores operacionales

CMRR

El CMRR (por sus siglas en inglés Common-Mode rejection Ratio) es una medida
de los amplificadores operacionales que indica el rechazo de voltajes que son comunes a
ambas de sus entradas.

El valor del CMRR se define matematicamente como la relacién de la
amplificacion del voltaje diferencial entre la amplificacion en modo comdn; Aoy

Com

Idealmente ésta relacion es infinita siendo los voltajes de modo comun completamente
rechazados.

Cuando éste pardmetro es graficado con respecto a la frecuencia, el valor del
CMRR cae conforme aumenta la frecuencia. Un modo comun de interferencia es el ruido
de 60 Hz dado por las lineas eléctricas de alimentacion en tomas de corriente eléctrica.

Slew Rate
El Slew rate se define como la maxima tasa de cambio en el voltaje de salida
causada por un cambio en la entrada. Las unidades mas comunes son V/us. En la ecuacion
A.2 se observa la expresién que define al Slew Rate.
Vo (t)
)
donde V,,,;:(t) es la salida producida por el amplificador operacional en funcion del tiempo.

SR = max<| (A.2)

Bajo Ruido
Todos los amplificadores operacionales tienen fuentes paréasitas de ruido interno. El

ruido es medido a la salida de un amplificador operacional y las unidades de medicién son
%4

VHZ'

se tendra una sefial demasiado grande en comparacion con las fuentes parasitas de ruido

interno y éstas no seran apreciables.

Si un amplificador presenta bajo ruido dentro de sus caracteristicas entonces a la salida

Relacion ganancia ancho de banda

Es el producto de la ganancia en lazo abierto disponible y el ancho de banda en una
frecuencia especifica. Dicho parametro es importante ya que tiene que ser tomado en cuenta
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si se desea trabajar en frecuencias mayores a 1 MHz en donde se ve alterada muy alterada la
respuesta de ganancia en la frecuencia debida a las frecuencias de corte internas de los
amplificadores operacionales.

Impedancia de entrada

Es la impedancia a la entrada de una de las terminales del amplificador operacional
cuando dicha entrada esta conectada a tierra. La impedancia de entrada estd conformada
regularmente por resistencias y capacitores. La impedancia de entrada en un amplificador
operacional debe ser muy grande para que casi no fluya corriente a través de los transistores
en el circuito operacional.

Impedancia de salida

Es la impedancia en serie vista desde el nodo de salida del amplificador. Este
parametro se define bajo condiciones de pequefia sefial con frecuencias por encima de
cientos de hertz.

Anexo A2. Generacidén de senales

Tecnologia DDS

La necesidad de generar sefiales anal6gicas en altas frecuencias han dado como
resultado el desarrollo de la tecnologia DDS (Direct Digital Synthesis). Esta tecnologia
surge en 1971 a manos de Tierney [5]; tres afios mas tarde se vuelve comercial. Hoy en dia
DDS se encuentra integrada en circuitos electrénicos y es capaz de alcanzar frecuencias en
el orden de cientos de megahertz.

El método DDS es capaz de generar frecuencias precisas a través de una memoria
de acceso y un mecanismo de reloj. Debido a que las operaciones que realiza DDS son en
dominio digital, la tecnologia permite un cambio rapido entre frecuencias de salida,
resolucion fina de frecuencias ademas de operar en un amplio espectro de frecuencias. De
la misma manera, nos permite generar formas de ondas sinusoidales, triangulares,
cuadradas o dientes de sierra.

Las sefiales generadas por DDS dependen directamente de dos variables, la primera
es un reloj de referencia y la segunda un ndmero binario programado en el registro de
frecuencia (tuning word).

Un circuito DDS esta conformado por un reloj de referencia, un acumulador de
fase, un conversor de fase a amplitud (regularmente tablas look-up) y un convertidor digital
analdgico. El reloj de referencia es un tren de pulsos que junto con el acumulador de fase
genera un valor de amplitud en cada ciclo del reloj cuya salida estd conectada a un
conversor digital analgico (DAC) de alta velocidad el cual convierte cada valor de
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amplitud digital a un valor analogo de voltaje o corriente. Esta representacion puede
comprenderse mejor al observar la Figura A.2.

Reloj de
referencia
_________________ CircuitosDDS
N A lador d Conversor de : C
; cumulador de L onversor
7/[ ) fase N fase a amplitud : D/A —
Tuning word

T En donminio digital —

Figura A.2. Diagrama de bloques basico de un circuito DDS.

Para comprender el funcionamiento del acumulador de fase podemos imaginarnos
una circunferencia compuesta por 360 grados y un vector giratorio alrededor de la
circunferencia. Al girar éste vector es posible generar una onda sinusoidal, si en cada salto
del vector giratorio se tiene un valor de amplitud especifico. Lo dicho anteriormente se
puede interpretar de mejor manera al observar la Figura A.3. Este mismo principio puede
ser implementado digitalmente; para ello se utiliza un acumulador de fase, dicho
acumulador tiene una resolucion de N cambios de fase alrededor de un ciclo de la forma de
onda, es decir, 2V fases posibles en un ciclo. Por otro lado, se cuenta también con una
palabra de sintonizacion M (tuning word) que indica el nimero de saltos que se realizaran
alrededor de la circunferencia de acuerdo a la frecuencia de salida deseada, en otras
palabras, si se desea una frecuencia baja entonces M serd muy pequefia por lo que habré un
pocos saltos. Caso contrario a la generacion de frecuencias altas en donde los saltos M son
mayores para que de esa manera se genere una onda mas rapida aunque con menor
resolucion.



/-\
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M x f
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1111..1
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16 65535
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32 4294967296

48  281474976710656

Figura A.3. Rueda que representa al acumulador de fase [6].

El acumulador de fase es un contador de moédulo M cuyos incrementos son
realizados cada que se recibe un pulso del reloj. La magnitud de los incrementos esta
determinada por una palabra M contenida en un registro de fase Delta que se suma al
residuo del contador ésta suma ayuda al contador a no iniciar el conteo desde cero sino del
ultimo valor de fase establecido en el ciclo anterior.

La relacion de fase del acumulador y el acumulador de fase Delta forman la
ecuacion basica de sintonizacion de la arquitectura DDS que se muestra en la ecuacion A.3

M * fy
Foutzz—N

(A.3)
donde F,,; es la frecuencia a la salida del DDS, M es la palabra binaria de sintonizacion, f;
es la frecuencia del reloj de referencia y N es la longitud en bits del acumulador de fase.

Una vez que se han establecido los incrementos de fase se hace uso de una tabla
look-up para dar a cada valor de fase un valor de amplitud y de esa manera generar la onda
sinusoidal. A cada valor de fase en un ciclo le correspondera un valor de amplitud que esta
dado por un valor binario, dicho procedimiento es realizado a la frecuencia del reloj de
referencia como muestra la Figura A.4.
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Figura A.4. Generacion de sefial sinusoidal a través de reloj de referencia y tabla look-up.

El paso final es utilizar un convertidor digital a analdgico que muestrea a la
frecuencia del reloj de referencia para formar la forma de onda en funcién de un voltaje o
una corriente. El convertidor analégico digital debe utilizar el teorema de muestreo de
Nyquist para asegurar una buena conversion analdgica en la salida del sistema.
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Anexo B. Microcontroladores

Los microcontroladores son circuitos programables capaces de ejecutar una tarea en
especifico. Los microcontroladores estan derivados de los microprocesadores por lo que estan
compuestos por una unidad central de comandos (equivalente a un microprocesador), una unidad de
memoria de instrucciones y otra de procesos, puertos periféricos para comunicarse con el exterior,
convertidores analdgicos digitales y temporizadores.

Los microcontroladores pueden clasificarse en dos grupos; de acuerdo a arquitectura interna
y en su juego de instrucciones.

Clasificar a los microcontroladores de acuerdo a su arquitectura interna implica la forma en
que éstos acceden a los recursos que disponen. Existen dos arquitecturas de microcontroladores; la
arquitectura Von-Neumann y la arquitectura Harvard. La arquitectura Von Neumann utiliza la
misma memoria para almacenar datos (memoria RAM) y el programa (Memoria ROM). Esta
arquitectura también utiliza un Unico bus de datos para instrucciones y datos. En consecuencia, su
velocidad de ejecucion es lenta. En la Figura B.1 se muestra un diagrama de blogues de la
arquitectura Von-Neumann.

Bus de datos e *
Unidad de Unidad de instrucciones Unidad -
memoria memoria “ central de

Figura B.1. Diagrama de bloques de arquitectura Von Neumann.

La arquitectura Harvard, a diferencia de la Von-Neumann, tiene dos memorias diferentes;
una para datos y otra para programa. De igual manera, cuenta con busses diferentes, uno para
transferir datos y otro para transferir instrucciones. Debido a esto, la arquitectura Harvard permite
una mayor velocidad de ejecucién. En la Figura B.2 se muestra un diagrama de bloques de la
arquitectura Harvard.

Unidad de Bus de instrucciones Unidad Bus de datos T

central de “ memoria

RAM
procesos

memoria
RCM

Figura B.2. Diagrama de bloques de arquitectura Harvard.




La clasificacién de los microcontroladores de acuerdo con su juego de instrucciones, es una
clasificacion de acuerdo con su procesador, es decir; al juego de instrucciones relacionado a su
unidad central de procesamiento. Dentro de esta clasificacion se encuentran dos grupos; CISC y
RISC.

Los microcontroladores con procesadores CISC (Complex Instruction Set Computer)
pueden imprimir instrucciones complejas directamente sobre el silicio del chip a fin de ganar una
rapida ejecucion en los comandos. El inconveniente de estos procesadores es que tienen costos
elevados. La arquitectura CISC es utilizada por los procesadores tipo x86.

En los procesadores RISC (Reduced Instruction Set Computer) las instrucciones maquina
son muy reducidas y las instrucciones de comandos son muy simples. Debido a la sencillez es
posible optimizar el software y el hardware del procesador. Asi mismo, esta arquitectura permite
varias instrucciones por ciclo.
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Anexo C. Instrumentacion virtual con LabVIEW™

Un dispositivo de instrumentacion virtual es un elemento con capacidad de procesamiento
(regularmente una computadora) que se utiliza para la medicidn, generacién y control de sefiales. A
través de éstos se puede obtener informacion relevante a la medicion realizada por un instrumento
fisico. La informacion obtenida por los instrumentos virtuales puede ser procesada o almacenada
para darle la interpretacion necesaria por un usuario.

LabView™ es un software utilizado para sistemas de instrumentacion virtual el cual es
desarrollado por la empresa National Instruments (NI) y se basa en una programacion grafica o
programacion G. Se puede ver a LabVIEW™ como una interfaz de programacion amigable, ya que
utiliza iconos, terminales y lineas de unién en lugar de texto y por ello, se considera como una
herramienta de facil uso para aquellos que no se encuentran familiarizados con softwares de
programacion. En la Figura C.1 se muestra el logotipo del entorno de programacion en cuestion.

Figura C.1. Logotipo del software LabVIEW™.

LabVIEW™ ofrece programas desarrollados por el fabricante Illamados instrumentos
virtuales (VIs: Virtual Instruments), que tienen apariencia de instrumentos fisicos reales, como:
termémetros, medidores de presion, osciloscopios, analizadores de espectros, entre otros.

Dentro de las ventajas que ofrece LabVIEW™ se puede destacar que permite utilizar tantos
VIs como sean necesarios, lo cual se traduce en un ahorro de tiempo, ya que en una programacion
de texto se emplearia una gran cantidad de lineas de codigo.

Un programa desarrollado en LabVIEW est4 dividido en un Panel Frontal y en un
Diagrama de bloques. El Panel Frontal (Figura C.2 a) es la interfaz vista por el usuario al momento
de realizar un proceso o medicion, en él se muestran los controles e indicadores. Por otro lado, el
Diagrama de boques (Figura C.2 b) es el espacio en donde el usuario realiza la programacion
gréfica.
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Figura C.2. a) Panel Frontal y b) Diagrama de bloques de un programa desarrollado en

LabVIEW™,
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Anexo D. Programa de control del Sistema

En esta seccion se muestra el diagrama de flujo del programa del sistema de medicion de
impedancia eléctrica para control y adquisicion de datos.

INICIO

Cuenta hasta 54
iniciando en 0

Definicién de
librerias del
microcontrolador

Leer valor decimal
de la frecuencia

Inicializacion
de variables Convertir valor decimal

a cadena binaria

2

Enviar frecuencia

en cadena de bits

Inicializacién de puertos

del microcontrolador
Delay 200ms

Leer puerto Leer puerto
AO Al
Definicién de
puertos analdgicos y Convertirvalor 1 ¢onvertir valor
digitales leido en A0 a leido en Al a
\L voltaje voltaje
Comandos de Delav 1800ms

inicializacion del circuito
AD9851

>
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Anexo E. Sistema montado en tarjeta fendlica

El sistema de medicién espectroscopica de impedancias realizado en éste trabajo fue
montado en una tarjeta fenodlica con la mayor cantidad de elementos pasivos de montaje superficial
que cuentan con tolerancias del 1%. Lo anterior con el objetivo de reducir el mayor ruido posible
gue pudiese presentarse en el sistema. En la Figura E.1 se muestra una fotografia de la vista aérea
del sistema, y en la Figura E.2 se muestra una fotografia de la vista inferior del sistema
correspondiente al plano donde se encuentran los elementos de montaje superficial como
resistencias, capacitores, amplificadores de instrumentacién y detector de ganancia y fase.

Figura E.1. Vista aérea del sistema de Figura E.2. Vista inferior del sistema de
medicion espectroscopica de impedancia medicion espectroscopica de impedancia
montado en tarjeta fendlica. montado en tarjeta fendlica
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Anexo F. Hojas de especificaciones de los
fabricantes de circuitos empleados.

e\

MICROCHIP

PIC18F2455/2550/4455/4550
Data Sheet
28/40/44-Pin, High-Performance,

Enhanced Flash, USB Microcontrollers
with nanoWatt Technology

® 2006 Microchip Technology Inc. Preliminary DS39632C
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ANALOG
DEVICES

CMOS 180 MHz
DDS/DAC Synthesizer

AD3851

FEATURES

180 MHz Clock Rate with Selectable 6 x Reference Clock
Multiplier

On-Chip High Performance 10-Bit DAC and High Speed
Comparator with Hysteresis

SFDR =43 dB @ 70 MHz Agyr

32-Bit Frequency Tuning Word

Simplified Control Interface: Parallel or Serial
Asynchronous Loading Format

5-Bit Phase Modulation and Offset Capability

Comparator Jitter <80 ps p-p @ 20 MHz

2.7V to 5.25V Single-Supply Operation

Low Power: 555 mW @ 180 MHz

Power-Down Function, 4 mW @ 2.7V

Ultrasmall 28-Lead SSOP Packaging

APPLICATIONS

Frequency/Phase-Agile Sine Wave Synthesis

Clock Recovery and Locking Circuitry for Digital
Communications

Digitally Controlled ADC Encode Generator

Agile Local Oscillator Applications in Communications

Quadrature Oscillator

CW, AM, FM, FSK, MSK Mode Transmitter

GENERAL DESCRIPTION

The AD9851 is a highly integrated device that uses advanced
DDS technology, coupled with an internal high speed, high
performance D/A converter, and comparator, to form a digitally
programmable frequency synthesizer and clock generator func-
tion. When referenced to an accurate clock source, the AD9851
generates a stable frequency and phase-programmable digitized
analog output sine wave. This sine wave can be used directly as
a frequency source, or internally converted to a square wave for
agile-clock generator applications. The AD9851°s innovative
high speed DDS core accepts a 32-bit frequency tuning word,
which results in an output tuning resolution of approximately
0.04 Hz with a 180 MHz system clock. The AD9851 contains
a unique 6 X REFCLK Multiplier circuit that eliminates the
need for a high speed reference oscillator. The 6 X REFCLK
Multiplier has minimal impact on SFDR and phase noise char-
acteristics. The AD9851 provides five bits of programmable
phase modulation resolution to enable phase shifting of its
output in increments of 11.25°.

REV.D

Information furnished by Analog Devices is believed to be accurate and
reliable. However, no responsibility is assumed by Analog Devices for its
use, nor for any infringements of patents or other rights of third parties
that may result from its use. No license is granted by implication or oth-
erwise under any patent or patent rights of Analog Devices. Trademarks
and registered trademarks are the property of their respective owners.

FUNCTIONAL BLOCK DIAGRAM

W GND
AD9851 DAC Regr
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CLOCKIN MULTIPLIER | HIGH SPEED ANALOG
MASTER bos L j DAc outr
RESET
32.BIT PHASE
TUNING
CONTROL
WORD -ONTRO ANALOG
FREQUENCY
UPDATE/DATA FREQUENCY/PHASE
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FREQUENCY, PHASE
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The AD9851 contains an internal high speed comparator that
can be configured to accept the (externally) filtered output of the
DAC to generate a low jitter output pulse.

The frequency tuning, control, and phase modulation words are
asynchronously loaded into the AD9851 via a parallel or serial
loading format. The parallel load format consists of five iterative
loads of an 8-bit control word (byte). The first 8-bit byte controls
output phase, 6 X REFCLK Multiplier, power-down enable and
loading format; the remaining bytes comprise the 32-bit frequency
tuning word. Serial loading is accomplished via a 40-bit serial data
stream entering through one of the parallel input bus lines. The
AD9851 uses advanced CMOS technology to provide this break-
through level of functionality on just 555 mW of power dissipation
(5 V supply), at the maximum clock rate of 180 MHz.

The AD9851 is available in a space-saving 28-lead SSOP,
surface-mount package that is pin-for-pin compatible with the
popular AD9850 125 MHz DDS. It is specified to operate over
the extended industrial temperature range of —40°C to +85°C
at >3.0 V supply voltage. Below 3.0 V, the specifications apply
over the commercial temperature range of 0°C to 85°C.

One Technology Way, PO. Box 9106, Norwood, MA 02062-9106, U.S.A.
Tel: 781/329-4700 www.analog.com
Fax: 781/326-8703 @ 2004 Analog Devices, Inc. All rights reserved.
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ANALOG
DEVICES

Low Cost 270 MHz

Differential Receiver Amplifiers

AD8129/AD8130

FEATURES

High speed
AD8130: 270 MHz, 1090V/ps @ G=+1
AD8129: 200 MHz, 1060 V/ps @ G =+10
High CMRR
94 dB min, dc to 100 kHz
80 dB min @ 2 MHz
70dB @ 10 MHz
High input impedance: 1 MQ differential
Input common-mode range +10.5V
Low noise
AD8130: 12.5 nV/yHz
AD8129: 4.5 nV//Hz
Low distortion, 1V p-p @ 5 MHz
AD8130, -79 dBc worst harmonic @ 5 MHz
AD8129, -74 dBc worst harmonic @ 5 MHz
User-adjustable gain
No external components for G = +1
Power supply range +4.5Vto £12.6 V
Power-down

APPLICATIONS

High speed differential line receivers
Differential-to-single-ended converters
High speed instrumentation amps
Level shifting

GENERAL DESCRIPTION

The AD8129/AD8130 are designed as receivers for the
transmission of high speed signals over twisted-pair cables to
work with the AD8131 or AD8132 drivers. Either can be used
for analog or digital video signals and for high speed data
transmission.
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Figure 2. AD8129 CMRR vs. Frequency
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The AD8129/AD8130 are differential-to-single-ended amplifiers
with extremely high CMRR at high frequency. Therefore, they
can also be effectively used as high speed instrumentation amps
or for converting differential signals to single-ended signals.

The AD8129 is a low noise, high gain (10 or greater) version
intended for applications over very long cables, where signal
attenuation is significant. The AD8130 is stable at a gain of 1
and can be used for applications where lower gains are required.
Both have user-adjustable gain to help compensate for losses in
the transmission line. The gain is set by the ratio of two resistor
values. The AD8129/AD8130 have very high input impedance
on both inputs, regardless of the gain setting.

The AD8129/AD8130 have excellent common-mode rejection
(70 dB @ 10 MHz), allowing the use of low cost, unshielded
twisted-pair cables without fear of corruption by external noise
sources or crosstalk. The AD8129/AD8130 have a wide power
supply range from single +5 V to +12 V, allowing wide common-
mode and differential-mode voltage ranges while maintaining
signal integrity. The wide common-mode voltage range enables
the driver-receiver pair to operate without isolation transformers
in many systems where the ground potential difference between
drive and receive locations is many volts. The AD8129/AD8130
have considerable cost and performance improvements over
op amps and other multiamplifier receiving solutions.
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Vout = Vin [1+(Re/Rg)]

Figure 3. Typical Connection Configuration
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60 MHz 2000 V/ps
Monolithic Op Amp

AD844

FEATURES

Wide bandwidth
60 MHz at gain of -1
33 MHz at gain of =10
Slew rate: 2000 V/ps
20 MHz full power bandwidth, 20V p-p, R.=500 Q
Fast settling: 100 ns to 0.1% (10V step)
Differential gain error: 0.03% at 4.4 MHz
Differential phase error: 0.16° at 4.4 MHz
Low offset voltage: 150 pV maximum (B Grade)
Low quiescent current: 6.5 mA
Available in tape and reel in accordance with
EIA-481-A standard

APPLICATIONS

Flash ADC input amplifiers

High speed current DAC interfaces
Video buffers and cable drivers
Pulse amplifiers

GENERAL DESCRIPTION

The AD844 is a high speed monolithic operational amplifier
fabricated using the Analog Devices, Inc., junction isolated
complementary bipolar (CB) process. It combines high band-
width and very fast large signal response with excellent dc
performance. Although optimized for use in current-to-voltage
applications and as an inverting mode amplifier, it is also suitable
for use in many noninverting applications.

The AD844 can be used in place of traditional op amps, but its
current feedback architecture results in much better ac perfor-
mance, high linearity, and an exceptionally clean pulse response.

This type of op amp provides a closed-loop bandwidth that is
determined primarily by the feedback resistor and is almost
independent of the closed-loop gain. The AD844 is free from
the slew rate limitations inherent in traditional op amps and
other current-feedback op amps. Peak output rate of change can
be over 2000 V/ps for a full 20 V output step. Settling time is
typically 100 ns to 0.1%, and essentially independent of gain.
The AD844 can drive 50 () loads to +2.5 V with low distortion
and is short-circuit protected to 80 mA.

The AD844 is available in four performance grades and three
package options. In the 16-lead SOIC (RW) package, the AD844]
is specified for the commercial temperature range of 0°C to 70°C.
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FUNCTIONAL BLOCK DIAGRAMS
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Figure 1. 8-Lead PDIP (N) and 8-Lead CERDIP (Q) Packages

00897001

NC [T] [76] NC
OFFSETNULL [Z] [15] OFFSETNULL

4N [F] [1e] v
NC [F] [73] NC
+IN [5] [12] oUTPUT
NC 1z
o AD844 1

V=[] ropview || NC
NC E (Not to Scale), E NC

NC = NO CONNECT
Figure 2. 16-Lead SOIC (R) Package
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The AD844A and AD844B are specified for the industrial
temperature range of —40°C to +85°C and are available in the
CERDIP (Q) package. The AD844A is also available in an 8-lead
PDIP (N). The AD844S is specified over the military temperature
range of —55°C to +125°C. It is available in the 8-lead CERDIP
(Q) package. A and S grade chips and devices processed to
MIL-STD-883B, Rev. C are also available.

PRODUCT HIGHLIGHTS

1. The AD844 is a versatile, low cost component providing an
excellent combination of ac and dc performance.

2. Itis essentially free from slew rate limitations. Rise and fall
times are essentially independent of output level.

3. The AD844 can be operated from +4.5 V to +18 V power
supplies and is capable of driving loads down to 50 (2, as
well as driving very large capacitive loads using an external
network.

4. The offset voltage and input bias currents of the AD844 are
laser trimmed to minimize dc errors; Vos drift is typically 1
uV/°C and bias current drift is typically 9 nA/°C.

5. The AD844 exhibits excellent differential gain and
differential phase characteristics, making it suitable for a
variety of video applications with bandwidths up to 60 MHz.

6. The AD844 combines low distortion, low noise, and low
drift with wide bandwidth, making it outstanding as an
input amplifier for flash analog-to-digital converters (ADCs).
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LF-2.7 GHz
RF/IF Gain and Phase Detector

AD8302

FEATURES

Measures Gain/Loss and Phase up to 2.7 GHz

Dual Demodulating Log Amps and Phase Detector

Input Range -60 dBm to 0 dBm in a 50 () System

Accurate Gain Measurement Scaling (30 mV/dB)
Typical Nonlinearity < 0.5 dB

Accurate Phase Measurement Scaling (10 mV/Degree)
Typical Nonlinearity < 1 Degree

Measurement/Controller/Level Comparator Modes

Operates from Supply Voltages of 2.7 V-5.5 V

Stable 1.8 V Reference Voltage Output

Small Signal Envelope Bandwidth from DC to 30 MHz

APPLICATIONS

RF/IF PA Linearization

Precise RF Power Control

Remote System Monitoring and Diagnostics
Return Loss/VSWR Measurements

Log Ratio Function for AC Signals

PRODUCT DESCRIPTION

The AD8302 is a fully integrated system for measuring gain/loss
and phase in numerous receive, transmit, and instrumentation
applications. It requires few external components and a single
supply of 2.7 V-5.5 V. The ac-coupled input signals can range
from -60 dBm to 0 dBm in a 50 Q system, from low frequencies
up to 2.7 GHz. The outputs provide an accurate measurement
of either gain or loss over a +30 dB range scaled to 30 mV/dB,
and of phase over a 0°~180° range scaled to 10 mV/degree.
Both subsystems have an output bandwidth of 30 MHz, which
may optionally be reduced by the addition of external filter
capacitors. The AD8302 can be used in controller mode to
force the gain and phase of a signal chain toward predetermined
setpoints.

The AD8302 comprises a closely matched pair of demodulating
logarithmic amplifiers, each having a 60 dB measurement range.
By taking the difference of their outputs, a measurement of
the magnitude ratio or gain between the two input signals is
available. These signals may even be at different frequencies,
allowing the measurement of conversion gain or loss. The AD8302
may be used to determine absolute signal level by applying the
unknown signal to one input and a calibrated ac reference signal
to the other. With the outpurt stage feedback connection dis-
abled, a comparator may be realized, using the setpoint pins
MSET and PSET to program the thresholds.

REV. A

Information furnished by Analog Devices is believed to be accurate and
reliable. However, no responsibility is assumed by Analog Devices for its
use, norforany infringements of patents or other rights of third partiesthat
may result from its use. No license is granted by implication or otherwise
under any patent or patent rights of Analog Devices.

FUNCTIONAL BLOCK DIAGRAM
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The signal inputs are single-ended, allowing them to be matched
and connected directly to a directional coupler. Their input
impedance is nominally 3 kQ at low frequencies.

The AD8302 includes a phase detector of the multiplier type,
but with precise phase balance driven by the fully limited signals
appearing at the outputs of the two logarithmic amplifiers.
Thus, the phase accuracy measurement is independent of signal
level over a wide range.

The phase and gain output voltages are simultaneously available
at loadable ground referenced outputs over the standard output
range of 0 V to 1.8 V. The output drivers can source or sink up
to 8 mA. A loadable, stable reference voltage of 1.8 V is avail-
able for precise repositioning of the output range by the user.

In controller applications, the connection between the gain
output pin VMAG and the setpoint control pin MSET is broken.
The desired setpoint is presented to MSET and the VMAG
control signal drives an appropriate external variable gain device.
Likewise, the feedback path between the phase output pin VPHS
and its setpoint control pin PSET may be broken to allow
operation as a phase controller.

The AD8302 is fabricated on Analog Devices’ proprietary, high
performance 25 GHz SOI complementary bipolar IC process. It is
available in a 14-lead TSSOP package and operates over a —40°C
to +85°C temperature range. An evaluation board is available.
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