CAPITULO

5

METODO NO INVASIVO

Las medidas no invasivas se caracterizan por utilizar herramientas de medida que
estén en contacto con el paciente de forma superficial o bien a cierta distancia de €L
En nuestro caso, las medidas no invasivas estin enfocadas a caracterizar el estado
fisio-patoldgico del corazén empleando electrodos superficiales convencionales.
Posibles areas de aplicacion son la identificacion de la isquemia aguda, la deteccion
del infarto de miocardio o la evolucién de un transplante de corazon; ya que éstas
son de importancia en la cardiologia de diagnéstico. Por lo tanto, el principal
objetivo de este estudio es analizar si la espectroscopia de impedancia eléctrica es
capaz de distinguir alguna patologfa de las mencionadas del tejido de miocardio a
través de medidas no invasivas. Para ello, hemos modificado el modelo del torax de
elementos finitos con una configuracion estandar de cuatro electrodos superficiales
para obtener una primera aproximaciéon del problema. Posteriormente, se ha
modificado el modelo del térax en 3D para hacer una valorizacion mas cuantitativa
de las sefiales esperadas.
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Capitulo 5. Método no invasivo

5.1. Introduccidon

El diagnoéstico de las afecciones cardiovasculares incluye, entre los procedimientos
no invasivos, el electrocardiograma (ECG) y las técnicas de obtencién de imagenes.
El ECG se ha utilizado durante los ultimos 100 afios como el método basico de
diagnostico de cardiopatias y, en concreto y mas recientemente, para la deteccion del
infarto. Sin embargo, no todos los pacientes que desarrollan un infarto de miocardio
muestran cambios en el ECG (Alpert et al., 2000). Por ejemplo, en “Diagnosing and
managing unstable angina” (1994) se muestra que la elevacioén del segmento ST > 1
mm, como una de las primeras muestras del infarto de miocardio agudo (IMA), se
observa unicamente en un 40%-60% de los pacientes que presentan un IMA.
En cuanto a las imagenes de perfusién miocardica para la deteccién del infarto de
miocardio no tienen una aceptacion universal como método de rutina,
probablemente debido a su costo, a su disponibilidad y a los problemas logfsticos en
un servicio de urgencias (Martinez-Sanchez et al., 2000).

Como se ha mostrado en capitulos preliminares, la espectroscopia de impedancia
eléctrica utilizando medidas invasivas es una técnica que permite caracterizar los
diferentes estados fisiolbgicos del tejido de miocardio: normal, isquemia aguda y
cicatriz. Inclusive, con medidas minimamente invasivas y empleando un catéter
intracavitario nos permite distinguir un tejido de miocardio sano del tejido de
miocardio transplantado. Sin embargo, no existe ningin estudio que evalie la
posibilidad de hacer esta distincion del estado del tejido de forma no invasiva
empleando medidas de impedancia eléctrica. Por lo tanto, es necesaria la creacion de
un modelo que permita evaluar la deteccién de algunas de estas patologias de forma
no invasiva utilizando las caracteristicas eléctricas de los diferentes estados del tejido
de miocardio.

De las patologfas mencionadas la que, ha priori, parece de mas facil deteccion es el
infarto agudo de miocardio. Esto es asi por dos motivos: la mayor variacion de las
caracteristicas eléctricas del tejido respecto al estado normal (ver capitulo 3) y la
mayor velocidad de cambio en este proceso que en los de cicatrizacion o rechazo
cardfaco. La velocidad de cambio es importante ya que si es necesario quitar y volver
a poner los electrodos apareceran artefactos de medida que haran mas dificil detectar
los cambios en el tejido. Por tanto, nuestro objetivo se centrara primero en analizar
la diferencia de impedancia medida desde la superficie del térax entre un miocardio
normal y otro con isquemia aguda. Si los resultados fuesen positivos para esta
aplicacién se podria pensar en atacar posteriormente las otras aplicaciones que son a
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priori mas dificiles. Para ello, se ha reconstruido el modelo de elementos finitos del
torax en 3D utilizando electrodos superficiales que nos permita realizar una primera
aproximacion con una configuracion de inyeccion-deteccion de impedancia estandar
y posteriormente determinar la posicion 6ptima de los electrodos superficiales para
una estrategia de medida de impedancia a 4 electrodos. El estudio se ha realizado
considerando la respuesta en frecuencia de la impedancia eléctrica (espectroscopia

de impedancia eléctrica).
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5.2. Estado del Arte

La caracterizacion de tejidos de acuerdo con sus propiedades eléctricas es un campo
de aplicaciéon para la EIE. Dentro de este campo, existen varias lineas de
investigacion como son la deteccion de tejidos cancerosos, los diferentes niveles de
isquemia en los tejidos. Ademas de la monitorizacion de eventos fisiologicos como
pneumograffa o la composicion corporal. En todas estas areas de investigacion
existen estudios tanto in vitro como in vivo.

En cuanto a la deteccion de la isquemia en tejidos, los estudios han sido realizados
principalmente con métodos invasivos o minimamente invasivos para la
caracterizacion del proceso de isquemia en corazon, como se cita en el capitulo 3, en
higado (Gersing, 1998) y en musculo (Schafer et al, 1998). También en la
monitorizaciéon para la conservacion de organos (Gersing et al, 1989), y la
preservacion del corazon para el transplante (Ishikawa et al., 1996).

Las medidas de impedancia eléctrica empleando configuraciones con 4 electrodos
superficiales se han utilizado para monitorizar eventos del sistema respiratorio como
son la monitorizacion de apnea, respiracion y ventilacion pulmonar. Dado que los
cambios en la impedancia eléctrica en el torax estan relacionadas principalmente con
la respiracion y con el bombeo cardiaco, siendo los pulmones los 6rganos que
aportan la mayor parte del cambio (Brown et al., 1994). En estas técnicas se ha
sugerido el uso de electrodos con buena estabilidad, buena adherencia, baja
impedancia de contacto y un area total grande (Mayotte et al., 1994), principalmente,
si se trata de procesos de apnea en infantes y el empleo de electrodos de guarda para
reducir los artefactos (Sahakian et al., 1985). Otra aplicacién en funcién pulmonar y

composiciéon corporal es la acumulacion de liquidos en la cavidad toracica
(Baarends et al., 1998; Nierman et al., 1996).

Una extension de los métodos a 4 electrodos es la tomograffa de impedancia
eléctrica (TIE) que permite obtener imagenes de la distribucién de impedancia de
una seccion del cuerpo a través de medidas no invasivas con 8, 16 o mas electrodos.
La variacién de la distribucion de la resistividad eléctrica en el toérax contiene una
componente respiratoria y una componente debida a la actividad cardiaca
(Eyuboglu et al., 1989). Sin duda las aplicaciones relacionadas con los pulmones y
ventilacion es la aplicacion principal de la TIE, Frerichs (2000) realiza una amplia
revision tanto de actividad clinicas como experimentales en esta area. Sin embargo la
TIE, al requerir maltiples electrodos (igual o mayor a 8 electrodos), hace que sea una

Y. Salazar Musioz; 1 7 5



Capitulo 5. Método no invasivo

técnica de dificil uso en la practica clinica ya que requiere una colocaciéon muy
precisa de los electrodos (Cornish et al., 1999; Luo et al., 1992; Petrova, 1999).

Otra aplicacion de la TIE es la caracterizacion de tejidos in vivo de manera no
invasiva utilizando medidas multifrecuencia (espectroscopia). A esta técnica se le
denomina EIT multifrecuencia (en inglés, MFEIT). Destacan las imagenes de cancer
de mama, basados en que el tejido normal difiere morfolégicamente del tejido
canceroso y esto provocara cambios en las propiedades eléctricas. Por ejemplo,
Kerner et al., (2002) han empleado la MFEIT y una configuracion con 16 electrodos
para la obtencion de imagenes. Uno de los primeros investigadores en esta area fue
Jossinet (1988) quien a pesar de no reportar imagenes in vivo realiz6 importantes
experimentos ex vivo con tejido de mama.

La bibliografifa no cita ningun estudio donde se realice la deteccién de procesos de
isquemia o infarto de miocardio de forma no invasiva. Sin embargo, demostrada la
viabilidad con medidas invasivas y con medidas minimamente invasivas y dada la
importancia de esta patologfa, consideramos de interés estudiar la posibilidad de
monitorizar este evento fisiologico de forma no invasiva. También hay que
considerar la posibilidad de detectar el proceso contrario a la isquemia, la
reperfusion, ya que también tendrfa interés clinico el poder monitorizar el efecto de
las drogas que se suministran para restablecer el riego sanguineo en la zona
isquémica.
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5.3. Construccion del modelo de elementos finitos del

torax con electrodos supetficiales

El modelo de elementos finitos del térax (ver seccion 4.3.2) se ha modificado para
tener un modelo con electrodos superficiales que nos permita simular una medida

de impedancia no invasiva.

Para ello, se han realizado dos modelos con electrodos superficiales un modelo que
permitiera una primera aproximacion con una estrategia de medida de impedancia
estandar a 4 electrodos y otro modelo con 16 electrodos superficiales que nos
permita obtener una configuracion éptima de medida a 4 electrodos para detectar la

presencia de isquemia aguda.
5.3.1. Modelo con 4 electrodos superficiales

Se definié una estrategia de medida a 4 electrodos, con una inyeccién polar y una
deteccion adyacente. La deteccion se realiza en una posicion frontal a la lesion de
acuerdo con los resultados obtenidos en un modelo previo del térax de circulos
concéntricos en 2D, (Salazar et al., 2002). Por lo tanto, el modelo en 3D en estado
de diastole utilizado previamente en las simulaciones de medida minimamente
invasivas, se modificé para tener los 4 electrodos superficiales. La estrategia de
medida de impedancia eléctrica simulada es una inyeccion polar, entre los electrodos
localizados en el esternén (ef) y columna vertebral (¢2), y una deteccidén adyacente,
entre electrodos situados en la linea media axilar izquierda (¢3) y el dltimo electrodo
(e4) a una distancia media entre 3 y e7, Figura 5-1.

También se construyé otro modelo del térax en estado de sistole, donde se modifico
unicamente el volumen de los ventriculos reduciéndose en un 60%. El resto de
estructuras no sufrié modificacion alguna.

En los dos modelos del térax (diastole y sistole) se han simulado los siguientes
estados del tejido de miocardio:

. Miocardio Sano. Se considera todo el volumen del tejido de miocardio como

sano.
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o Miocardio con Isquemia Anterior. Aqui se define el area de isquemia del 20% del
volumen del miocardio, al igual que en los modelos del catéter intracavitario, y

el resto del volumen es un tejido sano.

o Miocardio con Isquemia total. Esta es una situacion hipotética, ya que en la
realidad no se tendra un corazon totalmente isquémico, sin embargo, se ha
optado por simular este cambio para una situacién extrema y que pueda
provocar un cambio méaximo. Por lo tanto, todo el volumen del miocardio es

considerado como tejido isquémico.

oo

S .

Figura 5-1. Corte transversal del modelo 3D de elementos finitos del torax
Configuracion  de medida: inyeccién — polar-deteccion
adyacente. Modelo con 4 electrodos superficiales.

La conductividad de los pulmones utilizada es en estado de espiracién debido a que
se pretende obtener los cambios debidos unicamente al cambio del volumen
sanguineo entre sistole y diastole. Las propiedades eléctricas del tejido de miocardio
sano e isquemia anterior son las conductividades de las medidas no transmurales,
debido a que en estas medidas no se utiliza un método transcatéter. También se ha

modificado el rango de frecuencias a analizar, se emplea tnicamente 11 frecuencias
desde 1 kHz hasta 1 MHz.
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5.3.2. Modelo con 16 electrodos supetficiales

El modelo del térax fue reconstruido para disponer de 16 electrodos superficiales,
Figura 5-2, distribuidos alrededor del térax en los siguientes puntos anatomicos: (0)
esternon, (4) linea media axilar izquierda, (8) columna, (12) linea media axilar
derecha, con 3 electrodos distribuidos equiespaciadamente entre cada par antes
mencionado.

Figura 5-2. Vista 3D del modelo del térax con electrodos supetficiales

Se ha calculado la matriz de transimpedancia para una inyeccién-deteccion de forma
adyacente-adyacente. Donde la matriz de transimpedancia representa todas las
combinaciones posibles de inyeccién-deteccion entre electrodos adyacentes,
Figura 5-3. En la matriz cada una de las filas representa una inyeccién para el mismo
par de electrodos, asi la fila 1 representa las medidas de tension realizadas aplicando
una corriente entre los electrodos 0 y 1. Cada una de las columnas representa las
medidas de tensiéon para el mismo par de electrodos, asi la primera columna
representa las medidas realizadas entre los electrodos 0 y 1.

Se han simulado tnicamente el caso de miocardio sano e isquemia anterior, ya que lo
que se pretende es optimizar la configuracién de electrodos que tenga mayor
sensibilidad a una zona de isquemia aguda.
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Se realizaron las simulaciones con las conductividades y permitividades relativas no
transmurales (capitulo 3) para el tejido de miocardio sano e isquemia aguda y el resto
de materiales de las caracteristicas obtenidas de (Gabriel and Gabrtiel, 1996). En un
primer grupo de simulaciones, se utilizaron permitividades relativas bajas
considerando un modelo resistivo. Posteriormente se emplearon los valores
normales para conocer los cambios que se obtendrian en una situacion real.

deteccion de tension
0-1 1-2 2-3 3-4 4-5 5-6 6-7 7-8 89 910 10-11 11-12  12-13 13-14 14-15  15'-0)
0-1 40.59 18.08 0.66 0.42 0.24 0.10 0.18 0.26 0.24 0.12 0.06 0.13 0.17 0.19 0.54 19.22
12| 1890 4030  18.46 1.22 0.32 0.10 0.15 0.17 0.13 0.05 0.02 0.04 004  0.04 0.07 0.60)
2-3 076 2073  43.54  20.58 0.64 0.12 0.14 0.14 0.10 0.3 0.01 0.02 0.03 0.02 0.03 0.18
3-4) 0.45 1.26 19.13 41.50 18.92 0.55 0.37 0.27 0.16 0.05 0.02 0.04 0.04 0.03 0.04 0.18
FE’ 4-5 0.27 0.34 0.61 1921 4230 1932 1.50 0.48 0.22 0.06  0.02 0.04 004  0.03 0.04 0.14]
2 5-6| 0.11 0.11 0.12 059 2040 4524 2295 0.57 0.18 0.04 001 0.02 0.02 0.02 0.02 0.07
é 6-7| 0.23 0.19 0.16 0.45 1.76 26.27 53.05 22.39 1.04 0.14 0.04 0.07 0.06 0.04 0.05 0.16]
o 7-8| 0.32 0.20 0.15 0.31 0.52 059 2045 5138  26.73 0.95 0.19 025 0.19 0.12 0.14 0.29)
= 8-9 0.26 0.13 0.09 0.17 0.23 0.17 0.87 2447 4784 1949  0.57 0.48 0.28 0.16 0.17 0.30
:g 9-10 0.13 0.05 0.03 0.05 0.06 0.04 0.12 0.89 19.55 43.92 20.75 1.41 0.37 0.15 0.14 0.20]
§ 10-11 0.08 0.03 0.02 0.03 0.03 0.02 0.04 0.22 070 2493 5000 22.83 0.68 0.16 0.11 0.14]
£ | n12 0.17 0.05 0.03 0.04 0.04 0.03 0.07 0.27 0.56 170 2201 4835 2196  0.78 0.34 0.32
12-13 0.21 0.05 0.03 0.04 0.04 0.02 0.06 0.19 0.32 0.42 0.64 21.55 47.59 2233 1.14 0.53
13-14| 0.23 0.04 0.02 0.03 0.03 0.02 0.04 0.12 0.17 0.17 0.14 072 2122 4530 2131 1.04
14-15] 0.61 0.08 0.03 0.04 0.04 0.02 0.05 0.13 0.17 0.14 009 029 101 1978 42,63 20.16
15'- 0f 20.66 0.62 0.17 0.18 0.14 0.06 0.13 0.26 0.29 0.19 0.11 0.26 0.45 0.91 19.22  43.64

Figura 5-3. Matriz de transimpedancia para el modelo de diastole.

5.3.3. Estimacion del error de medida en el modelo de
elementos finitos del torax con 16 electrodos

superficiales

Se ha utilizado el error de reciprocidad de la matriz de transimpedancia como un
estimador del error en las simulaciones para obtener informacion de la discretizacion
del modelo, principalmente si la discretizacion ha sido la adecuada en los electrodos.

Para una primera discretizaciéon de 34 mil elementos y empleando electrodos
superficiales, se tenfa un error de reciprocidad del 14%. Al incrementar en un 75% el

nimero de elementos el error se redujo en un 50%.

Posteriormente, se construyeron electrodos cilindricos pero el error se redujo en
menos del 1%. Esta pequefia reduccién del error puede ser debida a que lo
importante es la discretizacién de los elementos alrededor de la superficie donde se
calcula la corriente total definida por los electrodos y no si éstos son un volumen o
una superficie. Por lo tanto, los resultados que se reportan corresponden a los
modelos con electrodos superficiales. Los modelos tienen las siguientes
caracteristicas:
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Modelo de Didstole. Elementos = 61558, Nodos = 74714. Con estas
caracterfsticas la matriz de transimpedancia tiene un error de reciprocidad del

7.1%.

Modelo de  Sistole:  Elementos = 61473, Nodos = 75373. Con estas
caracteristicas la matriz de transimpedancia tiene un error de reciprocidad del

6.1%.

Los electrodos superficiales en ambos modelos tienen 43 elementos y 102 nodos.

5.3.4. Optimizacion de la estrategia de inyeccion-deteccion

LLa optimizacion de la posicion de los electrodos, se realiza a partir de las matrices de

transimpedancia que se obtienen de la simulaciéon con 16 electrodos, la cual esta

formada por 76 inyecciones x 16 detecciones x 11 frecuencias. Esta matriz la llamaremos Z,

donde cada elemento de la matriz Zy es el valor de transimpedancia en la mattiz Z,.,

(16 x 16) para cada una de las frecuencias.

Aplicando superposicion se puede calcular cualquier combinacién de electrodos

inyectores y detectores (4 electrodos) que se desee. El algoritmo que nos permite

obtener todas las combinaciones a 4 electrodos es

J b
Zij= 2 [ ZZli

vh  k=i+l\I=v+1

donde cada uno de los indices del algoritmo representa:

Numero de electrodo de inyeccion (+), 0 <7 < 74, origen de la inyeccion

Nuamero de electrodo de inyeccion (-), (i + 1) < j < (i + 8), desde una

inyeccion adyacente hasta una inyeccién polar.
Numero de electrodo de deteccion (+), 0 < » < 74, origen de la deteccion

Numero de electrodo de deteccion (-), (# + 1) < b < (v + &), desde una

deteccion adyacente hasta una deteccion polar.
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De todas las combinaciones encontradas, se descartan las combinaciones que son a

2y 3 electrodos, es decir todas aquellas, que tienen
i=vj=bi=bj=v

Una vez que se tienen las combinaciones a 4 electrodos, se han considerado
distintos criterios que optimicen la caracterizacion de la zona de isquemia del

miocardio maximizando el valor del:

17. 1. Valor absoluto del AZ

18. 2. Parte real del 4Z

19. 3. Parte imaginaria del AZ
20. 4. Valor absoluto del AZ /Z

21. 5. Valor absoluto del AZ /Z 'y con un valor minimo de |Z]| de 9.5 .

22. 6. Diferencia de fase maxima ((¢lfh _¢lﬁ)_ (¢hﬁz _¢hﬁ » .
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5.4. Medidas en un phantom resistivo

Para validar experimentalmente, y de forma aproximada, las combinaciones de
electrodos resultantes del proceso de optimizacion, se ha empleado un phantom (red
con resistencias de 200 €3), Figura 5-4. El objetivo es medir el mapa de sensibilidad
relativa para las combinaciones de electrodos resultantes del proceso de
optimizaciéon de las simulaciones donde se consider6 materiales resistivos
(permitividad relativa bajas) para ver la distribucion de sensibilidad en toda la
seccion del cuerpo. Esto es interesante, principalmente, en los criterios con
combinaciones de electrodos que no sean las configuraciones estandar de las
medidas de impedancia, ya que de éstas ultimas los mapas de sensibilidad ya son
conocidos.

8

Figura 5-4. Phantom resistivo, cada linea representa una resistencia.

Para ello, se han realizado las medidas de impedancia, correspondientes con cada
una de las configuraciones, colocando un arreglo de 4 resistencias en las 76 distintas
celdas del phantom para obtener la variacion sobre toda la superficie del phantom.
Se ha utilizado un multimetro comercial con capacidad de medida a 4 hilos en
corriente continua (Prema 5017).
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5.5. Resultados

5.5.1. Resultados de los modelos de elementos finitos con

posicion estandar de electrodos

En la configuracion estandar a 4 electrodos, la magnitud de impedancia presenta
cambios inferiores a 1% entre sistole y diastole para el miocardio normal. La fase
presenta diferencias de fase constantes (0.1°) entre sistole y diastole en todo el rango

de frecuencias.

El cambio del miocardio sano a isquemia total para el modelo de diastole presenta
un incremento relativo del 7.9% a 1 kHz (Figura 5-5) mientras que el modelo de
sistole presenta un incremento del 8.2%. La diferencia de fase es mayor a 0.5° en
todo el rango de frecuencias y alcanza un valor maximo de 1.1° a 10 kHz en ambos

modelos.

Para el caso de una isquemia aguda localizada este cambio se reduce a 1.9% y 1.3%
para diastole y sistole respectivamente a 1 kHz. Sin embargo, después de 30 kHz, no
existen diferencias entre un estado del miocardio y otro, los cambios son minimos e
inferiores a 1%. La diferencia de fase maxima es de 0.3° a 10 kHz en diastole, sin
embargo en el resto del espectro de frecuencias la diferencia es de 0.2°.

El estado de diastole presenta cambios mayores tanto en magnitud a baja frecuencia

como en fase a alta frecuencia para la presencia de isquemia aguda.
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Magnitud
110
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Figura 5-5. Configuracion estandar a 4 electrodos, modelo en estado de
diastole.
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5.5.2. Resultados del modelo resistivo del térax para las
posiciones oOptimas de electrodos y del phantom

resistivo

Del primer grupo de simulaciones del modelo del térax y del proceso de
optimizacion se obtuvieron una serie de combinaciones de electrodos diferentes
para cada uno de los criterios, Tabla 5-1. Por lo tanto, se seleccionaron aquellas
combinaciones para los criterios optimizados que tenfan mayor relaciéon con la
magnitud, debido a las caracteristicas del phantom a utilizar (phantom de
resistencias). L.os mapas de sensibilidad se realizaron para aquellas combinaciones de
electrodos que cumplen con los criterios que optimizan la parte real de la
impedancia (criterio II), el incremento relativo de la impedancia (criterio IV) y la
diferencia de fase maxima (criterio VI).

Tabla 5-1. Posicién de electrodos para cada uno de los criterios de

optimizacion.
Criterio Posicion de electrodos
1 i=3,j=9, v=2,b=10
1I i=2, =8, v=1,b=9
il i=0, j=4, v=5, b=13
v i=4, =6, v=5, b=9
A% =6, j=8, v=3, b=7
VI i=2, =9, v=6, b=14

El mapa de sensibilidad de las medidas en el phantom esta normalizado con
respecto al valor medio de la impedancia medida z="»-?)Z. El criterio II muestra en
el cuadrante donde se ubicaria la zona de isquemia una sensibilidad negativa alta,
rodeada de una zona de sensibilidad nula. Recordemos que la sensibilidad negativa
es el resultado de colocar una resistencia de 100 € en paralelo con las resistencias de

200 Q, Figura 5-6.

El mapa de sensibilidad de aquellas combinaciones “cruzadas”, (criterio IV y VI),
presentan cambios de una sensibilidad nula a una sensibilidad positiva o negativa de
acuerdo con las combinaciones pertinentes. Por ejemplo, en la Figura 5-7 la mayor
parte del mapa tiene una sensibilidad nula, excepto el costado izquierdo alrededor
del electrodo 4, 5 y 6 teniendo una sensibilidad alta a la zona donde se ubica el 4rea
de isquemia.
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Figura 5-6. Criterio 11 ((2,8) (1,9)) Inyeccién- Deteccién Polar
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Figura 5-7. Criterio IV (4,0) (5,9), inyeccién-deteccién adyacente.

188 Y. Salazar Murioz,



Capitulo 5. Método no invasivo

Anterior
0

I -0
Il 09
Hl 03
Il o7
Il o6
Hl 05
Il 04
Il 03
Il 02
. o1
I oo

o1
0.2

03
04
05
06
o7
I o8
I o9
Il 10

Izquierda
eI

8
Posterior

Figura 5-8. Criterio VI (2,9) (6,14), inyeccién-deteccion polar.

Sin embargo, el cambio de dimensién o de posicion de un electrodo o de anatomia,
podria provocar que la zona donde se ubica el corazéon pase de una zona de alta
sensibilidad a una zona de sensibilidad nula. Esto mismo sucede con la

configuracion (2,9) (6,14) del criterio VI, Figura 5-8.

Por lo tanto, estas configuraciones seran muy dependientes de la posicion exacta de
los diferentes electrodos, del corazén y de la isquemia por lo que sus resultados

practicos pueden no ser en todos los casos satisfactorios.
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5.5.3. Optimizacion de la configuracion a 4 electrodos para
deteccion de isquemia aguda en el modelo de

impedancia compleja

Dados los resultados obtenidos con la configuraciéon estandar y la primera
simulacién considerando a los tejidos resistivos, se realizaron las simulaciones con
las conductividades y permitividades relativas correspondientes. De esta forma
obtenemos las combinaciones a utilizar en una medida real que mediante la
optimizacion de impedancia para los diferentes criterios se pueda obtener una mejor
diferenciacion del estado del tejido de miocardio con isquemia anterior.

La optimizaciéon de impedancia presenta una combinacion de electrodos distinta
para cada uno de los criterios empleados. El modelo de diastole tiene las mismas
posiciones de electrodos para los criterios I y III que el modelo de sistole. En el
criterio II (Parte Real del incremento de Z) coincide en tener una combinacion de
electrodos en forma polar igual que el modelo de sistole tan solo que los electrodos
se desplazan dos posiciones, Tabla 5-2. Notese que estas combinaciones resultantes
son distintas de las obtenidas cuando se considera a los tejidos resistivos.

Tabla 5-2. Posicién de los electrodos para la optimizacién del modelo de
sistole y didstole.

Criterio Sistole Diastole
I i=0,j=4, i=0,j=4
v=5b=13 v=5,b=13

1 I=1,j=9, i=3j=11
v=0,b=8 v=2,b=10

1 i=0,j=3, i=0,j=3
v=4,b=12 v=4,b=12
i=3,j=s, i=2,j=8

v v=4,b=10 v=7,b=9
v i=2,j=5, i=5,j=8
v=4,b=7 v=7b=11

i=4,j=8, i=6,j=8

VI v=7,b=12 v=17,b=15

El modelo de sistole presenta un A|Z| de sano a isquemia anterior de 2.35 €2
(ctiterio I) mayor que en el modelo de diastole (0.34 Q), Figura 5-9. Este incremento
de impedancia disminuye al aumentar la frecuencia, para los criterios I, II y III
(Valor absoluto del incremento de impedancia |AZ|, Parte real del AZ, Parte
imaginaria del AZ).
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La diferencia de fase entre el tejido isquémico y el miocardio sano para la relacion
bajas-altas frecuencias es de -1.35° (criterio VI) para el modelo de diastole, Tabla 5-3,
y mayor que la diferencia de fase que se detectaba con una combinacion estandar a 4
electrodos. Mientras que la diferencia de fase entre miocardio normal e isquemia
anterior para el criterio III (Parte imaginaria AZ) a 10 kHz es 0.18° para este mismo
modelo. Sin embargo, la diferencia de fase entre el tejido sano e isquemia anterior en
la configuraciéon de electrodos del criterio V y VI para el modelo de diastole es
mayor a 2° entre 5.6 kHz y 100 kHz, siendo maxima (2.9°) a 10 kHz, donde la
estrategia de inyeccion-detecciéon es adyacente (criterio V, / = 5, ; = §,
v=7,b=17;ctiterio VI i=6,7=8, v="7, b = 15). Mientras que en los criterios I y
IIT se tiene una diferencia por debajo de 0.2° con una estrategia de inyeccion
adyacente, deteccion polar (critetio I, 7= 0,7 =4, v =5, b = 13, criterio 111, 7 =0, j =
Jv=4,b=12).

Magnitud Fase

320

300

280

260
N 240

220

—@— Sano, D
200 —w— Isquemia Anterior, D
180 _ @ Sano, S ) L
V- Isquemia Anterior, S -
160 T e B o e
1 10 100 1000 1 10 100 1000
Frecuencia (kHz) Frecuencia (kHz)

Figura 5-9. Magnitud y fase para el modelo de elementos finitos del térax
con impedancia compleja en sistole (S) y didstole (D),
resultados de la optimizacién para el criterio 1

Por lo tanto, a partir de la optimizaciéon los criterios que mejoran la estrategia
estandar son el criterio V'y VI ya que la diferencia de fase entre alta y baja frecuencia
es mayor a 0.4° que presentaba la estrategia estaindar y con respecto al incremento
relativo son aproximadamente iguales.

También se debe hacer notar que las combinaciones muestran unas configuraciones
cruzadas que son sensibles al area de la isquemia y, que un pequefio cambio en la
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posicion de alguno de los electrodos, puede provocar una sensibilidad nula al
cambio. Es por ello que los cambios en magnitud son minimos y los cambios en
fase cambian totalmente, incluso el cambio relativo es maximo porque la magnitud

de la impedancia es minima.

Tabla 5-3. Resultados del modelo de diastole para cada uno de los criterios
de optimizacién.

Criterio (1 kﬂg AZ)/ |(Zlnl‘<(};/z0§ Ore O
I 0.34 0.12 -0.07

I 0.30 0.002 -0.001

I 0.34 0.14 -0.09

v 0.11 19.76 1.18

A% 0.16 1.36 -1.22

VI 0.14 1.68 -1.35
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Criterio V
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Figura 5-10. Magnitud y Fase de la impedancia del modelo de elementos
finitos del térax en estado de diastole. Critetio V' y Critetio VI.
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5.6. Discusion / Conclusion

Al medir los cambios desde el exterior, la pared del miocardio no estara en su
totalidad dafiada, por lo que la tension se debera a zonas con una conductividad de
tejido normal y a zonas isquemicas o infartadas. Por esto, se realiza la comparacion
entre ambos modelos para tener otra referencia entre cuando la lesion sea general en
toda la pared del miocardio o solo en una parte de ella.

Los cambios observados entre sistole y diastole en el modelo 3D no tienen una
variacion tan grande entre ellos (menor al 1%), por lo que se supone que cualquiera
de los dos estados permitirfa una deteccion de la zona de isquemia. También se
observa que el cambio de magnitud de impedancia debido a un cambio en el estado
del tejido de miocardio, de sano a una isquemia total, presenta un incremento en
magnitud para una isquemia total del 6% a 1 kHz. Este cambio en la magnitud
decrece conforme la frecuencia aumenta. Mientras que el cambio de fase de un caso
a otro provoca una variacion alrededor de 2°, lo cual permitirfa diferenciarlos.
Cuando el cambio es de un tejido de miocardio sano a una isquemia aguda (20% del
tejido) es mas dificil la distincioén pues se tiene un cambio de tan solo 0.5°.

Con los resultados de la optimizacion de la estrategia inyeccion-deteccion
encontramos que la posicion de los electrodos varfa de acuerdo con el criterio y
también con el cambio de geometria, es decir, no se conservan las mismas
posiciones para el modelo de sistole que para el modelo de diastole. Por lo tanto,
tenemos una combinacién de electrodos que optimizan los diferentes criterios en
sistole y otros para diastole sobre todo en los criterios de los incrementos relativos
de impedancia. También se observa en las combinaciones resultantes, que las
estrategias para los criterios que optimizan el incremento absoluto de impedancia

tienden a ser polares.

Las diferencias que se puedan encontrar, a través del modelo entre un estado de
miocardio sano y el dafiado, pueden verse cubiertas por la variabilidad intersujeto. Si
la optimizacion de los parametros provoca cambios en la posicion de los electrodos,
con tan solo cambiar entre el modelo de sistole y diastole, entonces podemos
esperar cambios por otras variables tales como la postura y la respiraciéon que
afectara, debido al movimiento de la caja toracica, la posicion del corazén.
También el cambio de impedancia de los pulmones puede afectar a la distribucién
de sensibilidad. Ademas, debido al latido cardiaco, la sefial tendrd una variacidén
temporal por el cambio de sistole a diastole como el observado en las medidas

minimamente invasivas.
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La estrategia de inyeccion deteccion que presenta mayores cambios en fase para la
deteccion de una isquemia aguda de miocardio son los criterios V y VI. Sin
embargo, las tensiones absolutas son mas pequefias, por lo que el sistema de
adquisicion de datos, debera tener un ruido inferior al necesario en otras
combinaciones de electrodos.

También hay cambios significativos de impedancia debido a la variaciéon de volumen
sanguineo, que provocara un efecto modulador en las tensiones medidas. Si a este
efecto le afiadimos el cambio de conductividad del medio externo, por ejemplo
debido a la respiracion o al cambio de postura, tendremos cambios de impedancia
que haran aun mas dificil la deteccién de la isquemia o su evolucion.

Los valores de los cambios de impedancia que se han obtenido con el modelo
implican la necesidad de disenar equipos especificos con alta resolucion de fase y de
alta velocidad de adquisicion de datos, para poder seguir el cambio entre sistole y
diastole y asi aprovechar toda la informacion posible. Otra posibilidad, de una mayor
complejidad practica, seria el incrementar el nimero de electrodos (8, 16, 32) y
utilizar métodos de tomografia de impedancia eléctrica con algoritmos de
reconstruccion de imagenes adecuados para focalizar la detecciéon de una zona
dafiada, asi como de un equipo de medida capaz de cuantificar los cambios de
impedancia introducidos por una alteracioén en el tejido de miocardio.
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