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Resumen 

Las limitaciones de las actuales tecnologías de comunicación inalámbrica por radiofrecuencia (RF) para las 

aplicaciones de bio-sensores y bio-dispositivos de muy reducido tamaño establecen la necesidad de una 

tecnología de comunicación de menor consumo y corto alcance. Ante esta necesidad surgen las técnicas de 

comunicaciones intracorporales (IBC) que utilizan el cuerpo humano como medio de transmisión de señales 

eléctricas para la intercomunicación de dispositivos sobre la superficie del cuerpo o implantados. Dichas 

señales se generan mediante pares de pequeños electrodos situados en el cuerpo con diferentes formas de 

acoplo, principalmente acoplamiento galvánico y capacitivo. El uso de pequeños electrodos y señales de baja 

amplitud se traduce en un conjunto de ventajas en términos de disminución de consumo, miniaturización y  

minimización de interferencias con respecto a las técnicas RF.  

Pese a todo, en la implementación de prototipos de sistemas IBC se carece de una metodología de diseño clara 

debido a que todavía se desconocen los mecanismos de la transmisión de señales a través del cuerpo humano 

en acoplamiento galvánico. Por otro lado, aunque el IBC es un tema de investigación recurrente, se observa 

diversa disparidad en los resultados experimentales debido a los diferentes montajes experimentales, 

instrumentación, frecuencia de operación, transceptores y las características corporales únicas de los sujetos 

entre otras cosas. Por ello, resulta indispensable el estudio del cuerpo humano como canal de comunicación y 

la obtención y validación de modelos de canal. El objetivo de este proyecto es el estudio de la influencia de 

diferentes parámetros sobre las variaciones que sufren diversas variables bioeléctricas como la bioimpedancia, 

el campo eléctrico, el porcentaje de corriente que atraviesa cada tejido o la atenuación de la señal usando para 

ello un modelo computacional 3D de elementos finitos del brazo humano que implementa el método de 

acoplamiento galvánico. Estas variables nos permiten profundizar en los mecanismos eléctricos a nivel de 

tejido. 

Finalmente se extraen conclusiones relacionadas con algunos de los mecanismos de transmisión como el 

comportamiento del flujo eléctrico a través de los tejidos, la influencia de la resistencia de carga sobre la 

medida, las consideraciones de utilizar alimentación a tensión constante o intensidad constante, la influencia de 

la impedancia producida por la interfaz electrodo-piel o la influencia de la anisotropía en la conductividad del 

músculo sobre la atenuación. 
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Abstract 

The limitations of the current communication wireless RF technologies for the applications based on the use of 

bio-sensors and bio-devices with very small size establish the need of a kind of communication technology 

with less energy consume and a reduced range. This need is met by the emerging intra-corporal 

communication (IBC) techniques which use the human body as a communication channel for electric signals 

that interconnect devices placed over the skin or implanted. These signals are generated by couples of small 

electrodes placed over the skin with different coupling methods, mainly galvanic coupling and capacitive 

coupling. The use of small electrodes and low amplitude signals provides full benefits in terms of energy 

optimization, miniaturization and interferences reduction against RF technologies.  

Despite all of this, the implementation of IBC prototypes lacks clear design methodology due to unidentified 

signal transmission mechanisms through human body in galvanic coupling. In the other hand, although IBC is 

a hot topic research, there is a deviation in the experimental results of different authors due to the differences 

of the setups, the measurement devices, operating frequencies, transceivers, unique corporal features of the 

bodies, etc. For this reason, it is indispensable the study of the human body as a communication channel and 

the acquisition and validation of channel models. The purpose of the project is the study of the some key 

parameters influence over the variation of different bioelectric variables such as the bioimpedance, the electric 

field, the current that flows in each human tissue or signal attenuation using for this study a computational 3D 

FEM model of a human arm in galvanic coupling method. These variables are key to understand the electric 

mechanism from the human tissue point of view. 

Finally, different conclusions are extracted regarding some transmission mechanism such as the electric signal 

behavior through human tissues, the influence of load resistance over the measure, the considerations about 

powering with constant voltage or constant current, the influence of the skin-electrode impedance or the 

influence of the anisotropy in the muscle conductivity overt the attenuation. 
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1 INTRODUCCIÓN 

 

l presente documento es un reporte del proyecto de fin de carrera basado en las técnicas de 

comunicaciones intracorporales para la transmisión de señales, las cuales utilizan el cuerpo humano 

como medio de transmisión. Todo ello enmarcado en el contexto de las líneas de investigación del 

Grupo de Ingeniería Biomédica (GIB) de la Universidad de Sevilla y, concretamente, en el estudio de 

mecanismos de transmisión de acoplamiento galvánico mediante modelos computacionales basados en FEM.  

A continuación se presentan los antecedentes de dicho trabajo basados en una breve descripción de las 

tecnologías IBC, así como la justificación de la motivación de este proyecto en base a la problemática 

encontrada y la necesidad de estudios computacionales más exhaustivos que aclaren los mecanismos de 

transmisión en el cuerpo humano. Finalmente se presentan los objetivos y la estructura de este documento. 

1.1 Antecedentes 

1.1.1 Introducción a las Redes de Área Corporal (BAN) 

En los últimos años han proliferado las redes inalámbricas de sensores (de sus siglas en inglés WSN) debido a 

la miniaturización de los sistemas electrónicos y embebidos y la aparición de nuevos estándares de 

comunicación idóneos para estas tecnologías como IEEE 802.15.4 [1] (y su especificación 802.15.4a, UWB) o 

Bluetooth Low Energy [2]. Numerosos proyectos de investigación y aplicaciones basadas en WSN surgen año 

tras año y, con el nacimiento del concepto de Internet de las Cosas (IoT) y su repentino auge, se espera que la 

interconexión de dispositivos (sensores, actuadores, procesadores) cobre un peso aún mayor. 

En este marco histórico nacen las aplicaciones de redes de dispositivos orientadas al ámbito de la salud y, 

como un dominio concreto, orientadas a la salud del ser humano. Se trata de las redes de área corporal (en sus 

siglas en inglés BAN o WBAN) [3] [4]. Los elementos (nodos) de la red de área corporal se sitúan en las 

inmediaciones del cuerpo humano, directamente en la superficie de la piel o incluso a nivel subcutáneo. Estos 

nodos, que se caracterizan por ser dispositivos de baja potencia, pequeño tamaño y baja complejidad [5], son, 

por norma general, sensores y actuadores que miden características físicas y parámetros fisiológicos como 

nivel de glucosa en sangre,  actividad cardíaca, movilidad, temperatura, etc. [6] [7] [8] [9]. En la Figura 1 se 

esquematiza una posible BAN para una persona con diabetes. 

 

Figura 1 – Esquema de una BAN1 

                                                      
1 autor: Manuel Delgado-Restituto investigador de CNM-CSIC Sevilla 
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En el ejemplo mostrado, el sensor de glucosa implantado mediría el nivel en sangre y un actuador inyectaría la 

cantidad requerida de insulina cuando fuera necesario. Uno de los principales objetivos es que están redes sean 

interoperables desde el punto de vista del intercambio de información.  

La interoperabilidad se define como la habilidad de dos o más sistemas o componentes para intercambiar 

información y utilizar la información intercambiada (definición del IEEE). De cualquier forma, la 

interoperabilidad puede ser entendida desde distintos niveles que se describen en la siguiente figura (Figura 2). 

 

 

Figura 2 – Niveles de interoperabilidad 

 

En el ejemplo de la Figura 1, la interoperabilidad queda definida como la capacidad de intercambiar 

información con Smart Devices (por ejemplo Smartphone, Smart watch, Tablet). De esta manera se podrían 

enviar los niveles de glucosa, la cantidad de insulina restante u otra información de interés al usuario así como 

darle la capacidad de configurar los nodos de la red (parámetros de medición de los sensores y actuadores). 

Además, el Smart Device opera como un Gateway con posibilidad de retransmitir los datos procesados 

(incluso alarmas) a través de la red móvil (p.ej. 4G) u otro tipo de protocolo de comunicación inalámbrica a un 

servidor ubicado en un hospital, un ordenador personal o a un centro de salud [10] [11] [12]. 

El ejemplo propuesto sirve para complementar la definición de BAN así como su uso potencial. Aunque se ha 

presentado las BAN como un tipo de redes orientadas al campo de la salud las posibilidades de uso no se 

limitan solo a este campo. La monitorización de parámetros físicos resulta útil en el ámbito del deporte, laboral 

(p.ej. entornos peligrosos) o incluso en el entorno militar para la detección de heridos en combate y habilitar 

una rápida acción de evacuación. Además, aplicando el concepto de interoperabilidad, se pueden desarrollar 

aplicaciones basadas en BAN con fines de ocio como complementación a tecnologías emergentes de Realidad 

Aumentada o Realidad Virtual. También se podría definir como nodos de una BAN a las emergentes Smart 

Clothes y demás accesorios constituidos por un procesador y una antena que pueda llevar un ser humano 

(gafas, reloj, bisutería). 

En resumen, se definen a continuación las características y requisitos de la redes de área corporal (BAN): 

 Pequeño tamaño y bajo peso debido a que los nodos deben estar situados y cargados por el ser 

humano, de esta manera, se logra comodidad de uso para el usuario. Por otra parte, esto implica una 

limitación en cuanto a capacidad de la batería al reducir su tamaño y la complejidad del sistema 

(procesador + sensor/actuador + antena); 

 Corto rango debido a que las distancias entre nodos es relativamente pequeño (menor a 1 o 2 

metros). Por ello, se pueden emplear antenas de baja ganancia y protocolos de bajo rango. 

 Interoperabilidad desde el punto de vista del intercambio de información, usando para ello, algún 
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elemento Gateway que permita exportar la información a servidores/equipos, infraestructuras, otros 

usuarios, etc. 

 

1.1.2 Problemática de las BAN actuales 

Las actuales tecnologías de comunicación inalámbricas de radiofrecuencia que son utilizadas en las 

aplicaciones de redes de sensores inalámbricos e Internet de las Cosas presentan una serie de limitaciones a 

tener en cuenta para su uso en redes de área corporal.  

Estas limitaciones son las siguientes: 

 La duración y tamaño de las baterías. Aunque hay protocolos como Zigbee o BLE que operan con 

unas tasas de consumo energético muy reducidas [13] [14] aun así requieren baterías de Litio o Níquel 

que suponen un factor negativo para las aplicaciones de BAN debido a la relación capacidad/peso de 

la batería. En la siguiente imagen se establece de manera gráfica dicha relación (Figura 3). 

 

Figura 3 – Relación capacidad/peso para distintos tipos de baterías 

 

Por otra parte, aunque existen estudios que demuestran que protocolos de bajo consumo como Zigbee 

pueden llegar a tener una duración de la batería por encima de las 10000 horas esto sólo es posible con 

una operación de tasa de datos extremadamente pequeña. En términos exactos, Zigbee tiene un 

consumo de 30 mA transmitiendo y de 3 μA en reposo.  

Una operación continua a 250kb/s (máxima velocidad) generalmente puede consumir una batería de 

Litio estándar en un par de horas [15]. Una posible solución a esta limitación sería utilizar sistemas de 

cosechamiento de energía (energy harvesting) que produzcan energía a través del calor que emite el 

cuerpo [16] o del movimiento del mismo [17]. Estos sistemas son objetos de actuales líneas de 

investigación dado su potencial uso en biosensores.  

Sin embargo, para los actuales protocolos de comunicación inalámbrica, puede no terminar de 

resolver el problema para períodos de medida inferiores al minuto. En la siguiente gráfica (Figura 4) 

se muestra una relación entre la duración de una batería de 200 mAh con un cosechador de 200 μW y 

el período de envío de una medida de 32 kbits cada uno utilizando dos protocolos distintos Wifi y 

Zigbee [18]. El consumo del hardware (microprocesador y sensores) en la medición sería de 39.6 mW 

durante la operación y 15 μW en la hibernación entre medidas. 

 

 Fiabilidad de las comunicaciones. Este tema es especialmente crítico en aplicaciones de salud, más 

aún si estas aplicaciones disponen de actuadores sobre el cuerpo. Los actuales protocolos de 

comunicación inalámbrica suelen disponer de sistemas de encriptación como por ejemplo la 

encriptación AES de 128 bits (que utilizan ZigBee [19], 6LowPAN [20] o BLE). Este sistema de 
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encriptación resulta fiable para garantizar la privacidad los datos de la comunicación por lo que estos 

sistemas son considerados seguros [21]. Pero, por otro lado, la comunicación es sensible a inhibidores 

de frecuencias que ofuscan el intercambio de mensajes dejando inoperativo el sistema por lo que la 

fiabilidad del sistema no se puede garantizar en todos los casos. 

 

 Interferencias a 2.4 GHz. También es una limitación las interferencias existentes en el entorno que 

sufren los protocolos de 2.4GHz (que resultan la mayoría de ellos) y que pueden disminuir la calidad 

de la comunicación o incluso interrumpirla. Hoy día, el entorno urbano está plagado de transceptores 

de 2.4 GHz (Wifi, Bluetooth son los más extendidos) por lo que resulta la banda de frecuencia más 

inapropiada para este tipo de comunicación [22]. Algunas soluciones podrían ser utilizar las bandas de 

5 GHz que está en auge pero no está muy extendido en soluciones comerciales distintas de Wifi de 

momento y las bandas operativas en el rango de los 900 MHz (incluyendo 868 MHz) aunque su 

concesión está limitada por la normativa de cada país. 

 

 

Figura 4 – Duración de una batería con cosechador de energía 

 

 

1.1.3 IBC como alternativa a tecnologías RF 

Como se ha comentado en el apartado anterior, la comunicación inalámbrica de radiofrecuencia actual 

presenta una serie de limitaciones a tener en cuenta para redes BAN. Por ello, un nuevo mecanismo de 

comunicación surgió más adaptado a estas aplicaciones.  Se trata de la técnica IBC (siglas en inglés de Intra 

Body Communication) que utiliza corrientes eléctricas que circulan a través del cuerpo humano para transmitir 

información entre dispositivos que se encuentran dispuestos sobre o en él.  

La técnica IBC está aún en fases de investigación. A finales de 2011, se ratificó el estándar WBAN IEEE 

802.15.6 por el Task Group 6. Este estándar [23] define tres esquemas de capa física (PHY) que se muestran 

en la Tabla 1. Dos (NB y UWB) están basados en propagación por radiofrecuencias mientras que el tercero 

corresponde a una técnica nueva que no está basada en radiofrecuencia. En la siguiente tabla se muestran 

diferentes diferencias entre ambos tipos de tecnología. 
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Tabla 1 – Comparación entre las especificaciones IBC y RF en el IEEE 802.15.6 

 IBC RF(NB, UWB) 

Medio de comunicación Cuerpo humano Aire 

Banda de frecuencia Variable. Depende del acoplamiento Diferentes bandas entre 

402 MHz y 10 GHz. 

Tasa de datos <2Mb/s <13Mb/s 

Rango de transmisión <2m 10 m 

Atenuación de la señal Baja Alta (el cuerpo actúa como 

obstáculo) 

Antena en el cuerpo No Si 

Eficiencia energética Alta debido a la alta conductividad del 

cuerpo humano 

Baja 

 

Como se puede observar, está mecanismo posee una serie de ventajas muy interesantes. Una de las más 

importantes sin duda sería el hecho de evitar disipación de energía hacia el entorno ya que la corriente eléctrica 

circula por las diferentes capas de tejido corporal. Debido a esto, el consumo energético del IBC es 

extremadamente bajo. Por ejemplo, Zigbee tiene una tasa máxima de transmisión de datos de 250 kbps 

consumiendo 26.5 mW lo que da un consumo de 106 nJ por bit recibido [24]. Por otro lado, el consumo 

energético de la tecnología UWB es de 20.5 nJ/b cuando la tasa de transmisión es de 16.7 Mb/s. En el caso de 

la tecnología IBC, se ha demostrado recientemente [24] que su consumo es un orden de magnitud menor (0.24 

nJ/b) cuando la tasa de transmisión es de 10 Mb/s por lo que resulta una alternativa potencial muy interesante 

para las comunicaciones en aplicaciones WBAN. 

Por otra parte, debido a la física de la propia comunicación, el método IBC produce una red de comunicación 

privada, protegida y libre de interferencias producidas por el entorno. El rango de estas comunicaciones es 

mucho menor que el de la tecnología RF por lo que las señales se encuentran confinadas en el entorno del 

cuerpo humano y para tener acceso a dichos datos se requeriría contacto directo con el cuerpo [25]. No se 

producen fugas de señal a través de la piel y el ruido del entorno tiene muy poca influencia en las 

comunicaciones. A frecuencias más altas (de 300 MHz a varios gigahertzios), la longitud de onda de la señal 

se vuelve comparable a la longitud del canal del cuerpo humano y el cuerpo irradia energía como si fuera una 

antena (dipolo). El transmisor y el receptor en IBC contienen electrodos de pequeño tamaño (por ejemplo, los 

electrodos Ambu® Neuroline tienen un área de 54 mm²) en lugar de antenas. Por este motivo, la longitud de 

onda de la señal portadora es mayor que el tamaño de los electrodos con lo que no se tienen interferencias en 

IBC por debajo de los 300 MHz [26]. 

Otra característica interesante del IBC es que, al tratarse de comunicaciones de muy corto alcance contenidas 

en el cuerpo humano, no provoca interferencias en otras WBAN de otros usuarios incluso si utilizan la misma 

banda de frecuencias (lo cual era una limitación en RF sobretodo en la banda de los 2.4 GHz como ya se ha 

comentado). Esta propiedad resulta muy interesante para garantizar la coexistencia y para futuros diseños que 

se centren potencialmente en la mejora de tasas de datos, la reducción del consumo energético y la integración 

de factores de forma más pequeños. 
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1.1.4 Técnicas de acoplamiento IBC  

 

Acoplamiento galvánico 

El acoplamiento galvánico consiste en una corriente eléctrica que se introduce en el cuerpo a través de dos 

electrodos situados en la piel (ver Figura 5) [27]. 

 

 

Figura 5 – Esquema del acoplamiento galvánico 

 

La mayor parte de la densidad de corriente fluye a través de la ruta directa entre el par de electrodos 

transmisores (Transmitter en la figura). Sin embargo, otras corrientes más débiles son inducidas dentro de los 

tejidos conductivos del cuerpo humano.  

A medida que aumenta la distancia desde el par de electrodos de transmisión disminuye la densidad de 

corriente dentro del cuerpo por lo que, situando un par de electrodos de recepción (Receiver en la figura) a una 

distancia del par transmisor, una corriente débil circulará a través de dicho par de electrodos de recepción. Esta 

corriente genera una caída de tensión que puede ser detectada mediante un amplificador de instrumentación.  

Debido a la alta impedancia de entrada del amplificador, la corriente generada por la tensión interna del par de 

electrodos resulta insignificante en la entrada del dispositivo y se puede despreciar. Por lo tanto, la señal 

medida corresponde con la existente inducida entre los electrodos [28] [29]. 

Por otra parte, debido también a que se trata de una corriente eléctrica que inyecta en el cuerpo humano, los 

dispositivos IBC de acoplamiento galvánico deben cumplir estrictamente las normas de seguridad que, entre 

otras cosas, tienen como objetivo evitar interferencias con marcapasos, desfibriladores y otros dispositivos 

biomédicos. Además, los niveles de emisión electromagnética deben mantenerse por debajo del umbral de 

seguridad establecido por los organismos internacionales de regulación a fin de prevenir los efectos adversos 

para la salud y/o la interferencia con señales fisiológicas que pueden ser provocadas por la exposición a los 

campos electromagnéticos. Para más información acerca de dichos umbrales y normas se pueden consultar las 

referencias publicadas por la International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection [30] [31].  

Con respecto a esto, se observa en la revisión de trabajos y experimentos que se suele tomar una frecuencia 

superior a 10 kHz con el objetivo de no interferir con las señales biológicas del cuerpo. Asimismo, la 

intensidad de la corriente inyectada en el cuerpo está en el rango de menos de 1 mA [28]. 

Los resultados experimentales muestran que el acoplamiento galvánico es un método apropiado para la 

transmisión de datos en el rango de frecuencias de 10 kHz a 1 MHz entre dispositivos ubicados en el pecho o 

distancias cortas a lo largo de las extremidades [32]. 

Debido al importante papel que juegan los electrodos, su diseño es una cuestión clave. En el caso del 

acoplamiento galvánico, los electrodos proporcionan una interfaz electroquímica entre el subsistema 

transceptor de IBC y el cuerpo humano, tanto para los lados transmisor y receptor. A pesar de su papel clave, 
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la dispersión en sus valores de impedancia, el ruido, las fluctuaciones y los problemas de adherencia hacen que 

presenten propiedades muy variables que, junto con la incapacidad para hacer frente a estos efectos variables, 

conducen a graves problemas [33]. 

En general, y con el fin de acoplar la mayor cantidad de señal en el cuerpo humano para una mejor 

transmisión, es deseable que la impedancia de los electrodos sea pequeña a fin de no perder potencia en el 

contacto con la piel. Añadiendo un gel electrolítico, típicamente con iones Cl-, a la interfaz se puede reducir la 

impedancia [33]. 

La interfaz electrodo-piel posee un comportamiento variable dependiendo de la frecuencia. Se distinguen tres 

regiones principalmente: a baja frecuencia, el comportamiento es resistivo (región farádica). Aumentando la 

frecuencia, comienza a disminuir la impedancia (región Warburg) debido a las capacitancias de franja 

empiezan a ser relevantes (a aproximadamente 80 kHz). Finalmente, la última zona (la de alta frecuencia) se 

caracteriza por tener una respuesta plana a la frecuencia, y la impedancia es de aproximadamente dos órdenes 

de magnitud menor que la de la región farádica.  

Uno de los tipos de electrodos más utilizado en investigaciones es el compuesto de Ag – AgCl con un 

electrolito que contiene Cl- debido a su resistencia contra el ruido [34] [35]. Se ha demostrado 

experimentalmente que la atenuación disminuye con el tamaño de los electrodos de transmisión mientras que 

el tamaño de los electrodos de recepción atenúa ligeramente como consecuencia de la elevada impedancia de 

entrada de los amplificadores de recepción. 

Por otra parte, como la impedancia de la interfaz electrodo-piel es inversamente proporcional al área de los 

electrodos, un incremento del área del electrodo puede conducir a impedancias más bajas, proporcionando 

mejores resultados en términos de rendimiento de la comunicación. Sin embargo, los electrodos de gran 

superficie no son adecuados para el desarrollo de dispositivos IBC no intrusivas. 

Otro resultado relevante es que, debido a que la corriente eléctrica empleada es muy débil, este método es 

mucho más eficiente energéticamente que el uso de transceptores RF inalámbricos actuales [32].  

 

Acoplamiento capacitivo 

En este caso, como se ve en la Figura 6, un campo eléctrico es inducido entre el electrodo terminal y el 

electrodo de tierra en el dispositivo transmisor (Transmitter en la figura). Parte de este campo fluye a través del 

cuerpo humano para volver al dispositivo a través del aire y ayudado en parte por la vía de retorno de la tierra 

externa (vía de retorno capacitivo) pero otra pequeña parte fluye a través de los electrodos terminal  y tierra del 

dispositivo receptor (Receiver en la figura) [27].  

De esta manera, el cuerpo humano se comporta como un conductor mientras que el acoplamiento eléctrico de 

los electrodos con el cuerpo humano, el aire y la tierra externa se pueden modelar como elementos capacitivos 

(de ahí el nombre de esta configuración). 
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Figura 6 – Esquema del acoplamiento capacitivo 

 

Al igual que en el caso de acoplamiento galvánico, hacen falta dos pares de electrodos. La diferencia con 

respecto al caso galvánico es que, en lugar de situar ambos pares de electrodos en el cuerpo, en el 

acoplamiento capacitivo sólo los electrodos terminal se sitúan sobre el cuerpo mientras que los otros quedan 

“flotando”.  

Al igual que en el caso de acoplamiento galvánico, en el acoplamiento capacitivo los electrodos siguen siendo 

una pieza clave para la comunicación. Los parámetros de diseño (material, tamaño,…) y de colocación de los 

electrodos influyen en la cantidad de señal acoplada como demuestran las investigaciones [32] [36] [37] [38] 

[39]. 

Sin embargo, el electrodo de tierra es el único que provoca la mayor variabilidad en esta modalidad de 

acoplamiento. Como se ha mencionado, las tierras de los dispositivos transmisor y receptor no se encuentran 

conectadas a ninguna superficie generando una vía de retorno por acoplamiento capacitivo a través del aire 

[40] [41] o por acoplamiento capacitivo a través del aire entre dichos electrodos de tierra y el plano de tierra 

exterior [41] [42] [43]. En estos casos es muy común utilizar una plano de tierra grande en la placa de circuitos 

del dispositivo como se ha visto en investigaciones [32].  

Puesto que el cuerpo humano actúa de esta manera como un filtro de paso bajo debido a dicha vía de retorno 

capacitiva, a medida que la frecuencia aumenta, la impedancia debido a dicha vía capacitivo disminuye de 

modo que la impedancia del cuerpo se ha tiene que tener en cuenta. Con el objetivo de asegurar el enlace entre 

los dispositivos transmisor y receptor, se ha comprobado que puede ser necesario ampliar el plano de tierra de 

dichos dispositivos para asegurar el acoplamiento externo [44].  

Diversos estudios concluyen que el electrodo de tierra en el transmisor potencia el campo eléctrico cuando el 

dispositivo está colocado en el brazo [45] [46]. Sin embargo, el electrodo de tierra en el receptor disminuye el 

nivel de la señal recibida. Por otro lado, la transmisión mejora si el transmisor tiene el electrodo colocado en 

dirección ortogonal a la dirección del camino hacia el receptor. 

El trabajo de investigación obtuvo que las pérdidas de señal se reducían cuando el electrodo de tierra se 

colocaba directamente sobre el cuerpo humano pero la densidad de corriente en las inmediaciones del 

electrodo también aumentaban así como el flujo de corriente directamente entre el electrodo terminal y el 

electrodo de tierra dando lugar a un incremento en el consumo de energía [47]. Por este motivo, para pequeñas 

distancias de transmisión, puede resultar más favorable no conectar el electrodo de tierra al cuerpo y de esta 

manera minimizar el consumo energético. En el caso de mayores distancias, mayores de un metro, lo 

aconsejable sería conectar el electrodo de tierra al cuerpo para minimizar las pérdidas de señal. 
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1.1.5 Diferencias de acoplamiento galvánico y capacitivo 

Cada una de estas técnicas presenta ventajas e inconvenientes por lo que, dependiendo de la aplicación y sus 

requisitos de frecuencia, tasa de datos, rango, etc. puede ser preferible utilizar una u otra. 

En la siguiente tabla (Tabla 2) se resumen las principales diferencias entre ambos métodos de acoplamiento. 

 

Tabla 2 – Diferencias entre acoplamiento galvánico y capacitivo 

Acoplamiento capacitivo (Campo eléctrico) Acoplamiento galvánico (Guía de ondas) 

La señal inducida se controla mediante un 
potencial eléctrico 

La señal inducida se controla mediante un flujo 
de corriente alterna 

Sólo los electrodos terminal de los pares 
transmisor y receptor se conectan al cuerpo. 

Los electrodos de tierra están flotantes hacia el 
medio externo. 

Ambos pares de electrodos (transmisor y 
receptor) se conectan al cuerpo 

Se requiere una Tierra como referencia No se requiere una tierra como referencia 

El camino de señal dominante se establece 
como camino de retorno a través de la tierra 

externa 

El camino de señal dominante es el tejido 
corporal 

Mayor tasa de trasmisión de datos y ganancia 
de canal (mayor frecuencia de operación 

comparado con el acoplamiento galvánico) 

Menor tasa de transmisión de datos. 
(frecuencia de operación más baja que el 

acoplamiento capacitivo) 

El cuerpo humano se modela como un 
conductor perfecto (el cuerpo se aproxima 

como un único nodo) 

El cuerpo se modela como una guía de ondas 
para la señal conducida 

La calidad de la señal se ve influenciada por las 
condiciones ambientales externa 

La calidad de la señal se ve influenciada por las 
propiedades dieléctricas del tejido corporal 

Interferencias con los dispositivos cercanos que 
pueden acoplarse capacitivamente con el 

dispositivo IBC 

Sensibilidad a su localización en el cuerpo 
debido a la dependencia de la distancia entre 

electrodos y su orientación a lo largo del 
cuerpo. 

No requiere contacto directo con el cuerpo 
humano. Sólo necesita estar muy próximo. 

El contacto directo con el cuerpo es necesario 
ya sea tanto con dispositivos sobre el cuerpo o 

introducidos.  

 

Respecto al ámbito de la investigación, la técnica más usada ha sido el acoplamiento capacitivo obteniéndose 

transceptores con tasas de datos de hasta 10 Mbps [48]. Sin embargo, debido a la necesidad de una tierra 

externa de referencia, las condiciones del ambiente son un factor decisivo en las comunicaciones y por tanto 

resulta un método muy sensible a interferencias externas y a movimientos del cuerpo [49] [50].   

Por contra, el acoplamiento galvánico ha demostrado ser más robusto ante este tipo de interferencias, ya que la 

señal se aplica de forma diferencial a través de dos electrodos sin necesidad de una referencia común [51]. 

Debido a que en este caso la señal es guiada en exclusiva a través del canal corporal, la transmisión dependerá 

principalmente de las propiedades dieléctricas de los tejidos y el comportamiento de éstos en frecuencia [52]. 

En contra, presenta limitaciones de un ancho de banda y menor tasa de datos con respecto al acoplamiento 

capacitivo. 
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1.2 Justificación 

Como se ha visto, las ventajas de las técnicas de comunicación intracorporales sobre las comunicaciones RF 

en aplicaciones WBAN han motivado diferentes líneas de investigación para el desarrollo e implementación 

de esta tecnología, sobre todo centradas en campos objetivos como la telemedicina (monitorización remota) 

[53] [54] [55] y la identificación biométrica [56] [57]. Por otro lado, las diversas mejoras recientes en las tasas 

de transmisión de datos de los prototipos hacen que se esté abriendo el ámbito de las aplicaciones personales 

de entretenimiento como un nuevo campo de aplicación [58] [59] y por tanto muchas empresas están 

suscitando interés acerca de esta tecnología. Esto último se manifiesta en el gran incremento del número de 

patentes propuestas en los últimos años [60] [61] [62] [63] [64] [65] [66]. 

Los avances logrados en la mejora de los transceptores IBC, tanto a nivel de consumo como de minimización 

de los componentes electrónicos, han dado lugar a diversos prototipos los cuales se diseñan en base a datos 

empíricos ajustando el prototipo a la aplicación pero sin una metodología de diseño clara debido a que todavía 

se desconocen los mecanismos de la transmisión de señales a través del cuerpo humano en acoplamiento 

galvánico. A pesar de que es un tema de investigación recurrente, se observa diversa disparidad en los 

resultados experimentales tanto de atenuación corporal [67] [68] [69] [70] como de desviaciones que ponen de 

manifiesto la dependencia canal IBC con las características antropométricas y las propiedades dieléctricas de 

los diferentes usuarios [71] [72]. Estos resultados experimentales resultan difícil de comparar entre sí para la 

extracción de conclusiones debido a los diferentes montajes experimentales, instrumentación, frecuencia de 

operación, transceptores etc. mientras que, por otro lado, la atenuación medida depende de las características 

corporales únicas de los sujetos de prueba.  

La disparidad de los resultados experimentales de la literatura motiva la realización de estudios mediante 

modelos de canal del cuerpo humano. Existen diferentes modelos propuestos con sus ventajas y limitaciones. 

Pese a todo, es difícil encontrar modelos de canal corporal capaces de reproducir la atenuación corporal 

medida de forma experimental debido a que poseen rangos de aplicación reducidos (principalmente en 

frecuencia de operación), que no reflejan las propiedades dieléctricas de los tejidos, con sus diferentes 

dispersiones en frecuencia, mediante una relación compleja entre conductividad y permitividad, 

simplificaciones de acuerdo a la disposiciones de los electrodos o que son modelos circuitales que no tienen en 

cuenta la geometría del cuerpo humano.  

El GIB ha desarrollado un modelo computacional 3D FEM que tiene en cuenta algunas de estas 

consideraciones y presenta ventajas como el modelado frecuencial de propiedades dieléctricas de cinco capas 

de tejido (piel seca, grasa, músculo, tejido óseo cortical y tejido óseo esponjoso) basados en datos de la 

literatura ampliamente respetados, la geometría 3D, el estudio de un gran rango de frecuencias (100 Hz a 100 

MHz) y la correcta implementación del concepto de acoplamiento galvánico de dos pares de electrodos. El uso 

de dicho modelo para el estudio de la atenuación  y de otras variables que no suelen tenerse en cuenta en la 

literatura como la bioimpedancia, la corriente inyectada, la distribución de la corriente por los tejidos o el 

campo eléctrico permite abordar cuestiones fundamentales que no han sido suficientemente tratadas en la 

literatura como el efecto de la impedancia electrodo-piel, la influencia de parámetros antropométricos en la 

señal, la influencia de la resistencia de carga en la medida de la atenuación o la conductividad del músculo 

entre otros. De esta manera, este trabajo pretende avanzar en el conocimiento de los mecanismos de 

transmisión de la señal en el cuerpo humano en el acoplamiento galvánico.  

1.3 Objetivos 

Dada la justificación de la investigación a realizar en este proyecto, el objetivo principal de la misma es la 

realización de un estudio exhaustivo sobre la técnica de acoplamiento galvánico IBC mediante el uso de 

modelos computacionales de elementos finitos del brazo humano, que permita extraer conclusiones relevantes 

de algunos de los mecanismos de transmisión de señal a través del cuerpo humano. 

De forma específica, se definen los siguientes objetivos secundarios en relación a las cuestiones a tratar: 

 Analizar la influencia de la impedancia de contacto electrodo-piel en la técnica IBC y su relación con 

la frecuencia con el fin de establecer pautas para la elección de la frecuencia de operación.  

 Distinguir las diferencias entre la alimentación a tensión e intensidad constante y sus implicaciones en 
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el diseño y uso de sistemas IBC. 

 Evaluar la incidencia de la resistencia de carga en la medida de la atenuación de la señal ya que no se 

suele tener en cuenta para la selección de instrumentación de medida experimental.  

 Caracterizar las variaciones debidas a los cambios de las características corporales como el espesor de 

los tejidos, el diámetro del brazo o la conductividad del músculo y la extracción de conclusiones 

acerca del flujo de corriente en cada tejido.  

 Analizar la influencia de la anisotropía de la conductividad músculo y determinar conclusiones en 

relación a su aproximación isotópica.  

 

1.4 Estructura del proyecto 

El presente documento se estructura en los siguientes capítulos: 

 Capítulo 1. En este capítulo se presenta una introducción al contexto científico-técnico en el que se 

enmarca este trabajo, los antecedentes de la comunicación IBC, los diferentes métodos de 

acoplamiento así como la justificación del proyecto y los objetivos que se contemplan. 

 Capítulo 2. En este capítulo se describen los diferentes modelos FEM y más detalladamente el 

modelo en el que se desarrolla todo el trabajo realizado, así como las diferentes consideraciones y 

aspectos teóricos para las simulaciones desarrolladas.  

 Capítulo 3. Incluye los resultados más relevantes obtenidos a través de las simulaciones del modelo 

FEM computacional así como su análisis. 

 Capítulo 4. Este capítulo muestra las principales conclusiones derivadas del trabajo realizado en este 

proyecto. 

 Referencias. Este apartado muestra las publicaciones científicas consultadas en este proyecto. 

 Anexo. En el Anexo se incluyen las gráficas de las distintas simulaciones que no añaden más 

conclusiones pero suponen información adicional.  
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2 MATERIAL Y MÉTODOS 

n este apartado se explican de forma introductoria los modelos de canal de cuerpo humano a través de 

sus ventajas y limitaciones para continuar con la revisión de los modelos FEM en IBC que se han 

publicado analizando desde un punto de vista crítico las limitaciones o las consideraciones no tenidas en 

cuenta por sus autores para concluir con la completa descripción del modelo computacional empleado y de los 

fundamentos y aspectos teóricos en los que se basa. Por último se presenta cada caso de estudio contemplado 

así como la problemática o aspectos físicos en los que se basa.  

2.1 Revisión de modelos de canal corporal 

2.1.1 Introducción a los modelos de canal de cuerpo humano 

En el desarrollo de aplicaciones IBC usualmente se utilizan usualmente aproximaciones empíricas basadas 

fundamentalmente en la optimización de los parámetros como tasa de datos, consumo, posición y tamaño de 

los electrodos, etc., para el diseño de los prototipos. Por ello, los modelos del cuerpo humano como canal de 

comunicación pueden ser muy útil para la elaboración de directrices de diseño para la optimización de las 

características de los prototipos. 

Desde el surgimiento del IBC como tecnología potencialmente interesante para aplicaciones WBAN han 

surgido diferentes modelos que se pueden agrupar en las siguientes categorías: 

 Modelos circuitales de canal eléctrico.  

 Modelos electromagnéticos  

 Modelos basados en phantoms 

 

Cada uno de los métodos de modelado existentes en la literatura tiene sus ventajas e inconvenientes, siendo 

necesario limitar el rango de validez de los mismos. En el caso de los modelos circuitales de canal eléctrico, la 

sencillez y simplicidad destacan como sus principales ventajas (evitando el alto coste computacional de 

modelos de cálculo numérico), permitiendo obtener expresiones útiles de atenuación en el medio. Sin 

embargo, conforme aumenta la frecuencia de trabajo, otros efectos no predecibles, como la radiación de los 

cables y electrodos, el efecto antena del cuerpo humano y otros efectos dispersivos de la señal, se vuelven 

dominantes. Estos efectos no pueden ser simulados con este tipo de aproximación, por lo que su validez queda 

limitada a frecuencias más bajas. Los modelos electromagnéticos son más completos pero su principal 

limitación es que carecen de expresiones sencillas por lo que los modelos teóricos tienen que emplear 

geometrías sencillas como la cilíndrica o la geometría planar para obtener una solución analítica. Si bien, estos 

modelos son muy útiles como aproximación a los mecanismos de transmisión pueden ofrecer resultados que 

difieren de los experimentales. Por otra parte la adicción de geometrías más complejas y realistas conlleva el 

uso de métodos de resolución numéricos (FEM, FDTD) que son muy costosas computacionalmente en tiempo. 

Los modelos físicos basados en phantoms del cuerpo humano resultan un método que permite realizar las 

medidas experimentales sin limitación temporal ni física, en escenarios donde la experimentación con seres 

vivos sería altamente invasiva [73]. Su principal ventaja es que pueden construir de forma relativamente 

sencilla, eligiendo las sustancias y líquidos adecuados para modelar el tejido corporal de interés. Por otro lado, 

la principal limitación que presentan está asociada con la dificultad para encontrar líquidos o sustancias que 

emulen las propiedades eléctricas de los tejidos humanos en un amplio rango de frecuencias. Por ello, estos 

modelos son parciales y poco versátiles para estudios multifrecuenciales. 

Debido a estas limitaciones, este trabajo se decanta por el estudio de los modelos FEM ya que ofrecen una 

solución más completa al análisis multifrecuencial.  
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2.1.2 Antecedentes modelos FEM 

Los antecedentes de modelos FEM se pueden resumir en la siguiente tabla (Tabla 3) y a continuación se 

describen con más detalle. 

 

Tabla 3 – Antecedentes modelos FEM 

Autor Ref Año Método de 

acoplamiento 

Geometría Frecuencia 

Wegmueller [32] 2007 Galvánico Cilíndrica 3D 10 kHz – 1 MHz 

Lucev [74] 2010 Capacitivo Cilíndrica 3D 100 kHz, 1MHz, 

100MHz 

Xu [75] 2011 Capacitivo Rectangular, 

cilíndrica 3D 

180 MHz 

Song [76] 2012 Galvánico Cilíndrica 3D 10 kHz – 5 MHz 

Callejon  [77] 2014 Galvánico Cilíndrica 3D 1 kHz – 100 MHz 

 

Wegmueller et al. presentó un modelo cilíndrico FEM 3D del brazo conformado por las cinco capas de tejido 

concéntricas anteriormente mencionadas, con el que estudió la influencia del tamaño de los electrodos y el 

efecto de las articulaciones [32] en el acoplamiento galvánico. Sus estudios mostraron la viabilidad de las 

comunicaciones IBC en modo galvánico a distancias de 5, 10 y 15 cm. Descubrieron que un incremento en la 

distancia entre los electrodos de transmisión y recepción de 5 cm provocaba un aumento de la atenuación de 

hasta 9 dB. También obtuvieron un aumento de la atenuación de hasta 8 dB debido a las articulaciones. Sin 

embargo, sólo se simularon cuatro frecuencias en la banda comprendida entre los 10 kHz y 1 MHz y 

consideraron un electrodo como tierra, lo cual no se corresponde formalmente el par de acoplamiento 

diferencial. Además, la atenuación en el canal IBC fue la única variable estudiada en este trabajo, sin 

computarse la distribución del campo eléctrico ni la corriente a través de los tejidos internos. 

Otro modelo FEM cilíndrico similar fue desarrollado por Lucev et al. en [74] siendo en este caso de 

acoplamiento capacitivo con el objetivo de analizar la distribución de corriente a través del brazo humano en 

tres frecuencias diferentes (100 kHz, 1 MHz y 10 MHz). También se calculó el cociente entre la componente 

capacitiva y la componente resistiva de la corriente, y la influencia de parámetros como la humedad de la piel 

y el tamaño del electrodo. A dichas frecuencias se vio que la mayor parte de la densidad de corriente fluía a 

través del tejido muscular, y que ésta aumentaba con la frecuencia, la humedad de la piel y el tamaño de los 

electrodos. Sin embargo, este trabajo sólo consideró un  único electrodo de señal, por tanto, no se presentaron 

simulaciones de ganancia en función de parámetros IBC claves como la longitud de canal, la distancia 

transversal entre par de electrodos, etc. 

Por otra parte,  Xu et al. propuso un modelo FEM del cuerpo humano incluyendo tronco y extremidades para 

acoplamiento capacitivo en el que el tronco fue modelado como un paralelepípedo y los brazos y extremidades 

fueron considerados con geometría cilíndrica formados por varias capas de tejidos concéntricos [75]. El 

modelo fue validado a partir de medidas experimentales, las cuales se realizaron para una única frecuencia de 

180 MHz y una distancia entre electrodos de 1 m. El canal mostró un perfil paso alto debido al camino de 

retorno capacitivo. Además, a partir del modelo computacional propuesto se obtuvieron también modelos 

circuitales simplificados para facilitar el proceso de diseño del transceptor IBC utilizado en la toma de 

medidas. 

Más adelante Song et al. proponía un modelo FEM de todo el cuerpo humano para acoplamiento galvánico, 

presentando la distribución del potencial eléctrico en diferentes zonas corporales para diez frecuencias 

comprendidas en el rango de 10 kHz a 5 MHz [76]. El cuerpo humano se representaba como un conjunto de 

cilindros con diferentes radios para emular la cabeza, el cuello, las extremidades y el torso. Dichos cilindros 
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estaban formados por cuatro capas de tejidos que comprendían piel, grasa, músculo y hueso. Se estudiaron 

diferentes caminos de señal colocando los electrodos en diferentes posiciones a lo largo de un mismo brazo, un 

brazo y el torso, un brazo y la cabeza, etc. Se obtuvieron los valores de atenuación para estos enlaces 

corporales y las simulaciones fueron corroboradas con medidas experimentales, obteniendo un error máximo 

de 6 dB. Entre las conclusiones obtenidas por los autores destacan, por un lado, que la separación entre 

electrodos no tiene gran efecto en la atenuación del canal en el rango de 10 a 100 kHz, empezando a cobrar 

importancia a partir de los 500 kHz y hasta los 5 MHz; y por otro lado, el músculo no tiene gran influencia en 

la distribución del potencial eléctrico, que queda principalmente confinado en las capas superficiales, i.e. piel y 

grasa. No obstante, dada la naturaleza del fenómeno IBC galvánico, se echa en falta el cálculo de la 

distribución de corriente y campo eléctrico a través de los tejidos ya que podría desvelar conclusiones 

importantes acerca de la transmisión de señal a través de los mismos. 

Para profundizar en estos aspectos, Callejón et al. propuso en [77] un modelo FEM de acoplamiento galvánico 

del brazo humano con una geometría cilíndrica multicapa formada por cinco tejidos concéntricos como piel, 

grasa, músculo, hueso esponjoso y hueso cortical. A diferencia de los modelos computacionales previos, se 

tuvo en cuenta la presencia de los dos pares de electrodos tanto en el extremo transmisor como en el extremo 

receptor siguiendo el esquema de una red diferencial de cuatro puertos, que corresponde de manera más 

realista a un esquema IBC galvánico. El estudio abarcó un amplio rango de frecuencias comprendido entre 1 

kHz y 100 MHz. Para emular las propiedades de permitividad y conductividad de los tejidos humanos en 

dicha banda se consideraron modelos de Cole-Cole de cuatro dispersiones, según los parámetros reportados 

por Gabriel et al. en [78] [79] [80]. Las simulaciones realizadas permitieron obtener resultados de la 

bioimpedancia del brazo, la distribución de campo eléctrico tanto en el interior de los tejidos como en la 

superficie externa cercanos a  ́estos, la distribución y el porcentaje de corriente que fluye por cada tejido en 

función de variables como la frecuencia, la longitud de canal y la distancia inter-electrodo. Además, se 

obtuvieron simulaciones de la atenuación específica en el canal en función de estas dos últimas variables, las 

cuales fueron validadas con medidas experimentales. Los resultados demostraron que la atenuación en el canal 

IBC galvánico es fuertemente dependiente de la longitud del canal, aumentando hasta 20 dB para incrementos 

de 5 cm. Igualmente se vio que dichas pérdidas son dependientes de la longitud transversal entre electrodos del 

mismo par, obteniéndose mejores niveles de señal recibida al considerar separaciones más largas. 

2.2 Modelo computacional 3D empleado 

En esta sección se presenta el modelo computacional empleado. El modelo computacional se ha mencionado 

en el apartado anterior y ahora se explicará en mayor detalle. Se trata del modelo FEM propuesto por A. 

Callejón et al. en [77] y se encuentra esquematizado en la siguiente figura (Figura 7).  

 

Figura 7 – Esquema del modelo de computacional empleado 

a) Sección transversal del brazo dentro de una capa de aire externa. b) Sección transversal del brazo compuesto 

por cinco capas concéntricas: piel, grasa, músculo, corteza y núcleo óseo. c) Vista longitudinal del modelo del 

brazo con electrodos 
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Lo interesante de este modelo es que profundiza en aspectos no cubiertos de los otros modelos FEM como los 

dos pares de electrodos, el cálculo del campo eléctrico, el uso de parámetros de tejidos utilizando modelos con 

el respaldo de la comunidad científica, etc. como hemos explicado en la sección anterior.  

La geometría considerada en este modelo consiste en un cilindro multicapa que emula un brazo humano 

formado por cinco capas de tejido concéntricas, cada una de las cuales corresponde a un tejido diferente: piel, 

grasa, músculo, hueso esponjoso y hueso cortical. Los diferentes parámetros geométricos del modelo se 

encuentran definidos en la siguiente tabla (Tabla 4) y serán estos valores junto con la definición de la Figura 7 

y los diferentes parámetros de conductividad y permitividad de los tejidos que se definirán a continuación los 

que se conocerán como valores del modelo de referencia. Este modelo de referencia será utilizado a lo largo 

del trabajo como objeto de comparación de los resultados que se extraigan mediante las variaciones. 

 

Tabla 4  – Parámetros geométricos del modelo FEM de referencia 

Parámetro Valor Descripción 

𝑒𝑟 10 cm Radio de la capa externa de aire 

𝑒𝑙 120 cm Longitud de la capa externa de 

aire 
𝑎𝑟 5 cm Radio del brazo 

𝑎𝑙 60 cm Longitud del brazo 

𝑑𝑠 

 

1.5 mm Espesor de la piel 

𝑑𝑓 8.5 mm Espesor de la grasa 

𝑑𝑚 27.5 mm Espesor del músculo 

𝑑𝑐𝑏 6 mm  Espesor del hueso cortical 

𝑡𝑙 6 cm  Separación de electrodos 

𝑐𝑙 5 cm Longitud de canal 

 

Los espesores considerados para cada capa de tejido son similares a los propuestos por Wegmueller et al. en 

[32], los cuales se ajustan a proporciones anatómicas reales. 

Los electrodos usados en este modelo de referencia son de cobre, tienen forma cuadrada y unas dimensiones 

de 2x2 cm. Las dimensiones del electrodo no serán objeto de estudio en este trabajo por lo que se mantendrán 

constantes.  

Por otro lado, el comportamiento en frecuencias de las propiedades dieléctricas de los tejidos se simularon 

mediante modelo de Cole-Cole de cuatro dispersiones con los parámetros reportados por Gabriel et al. [78]. La 

expresión del modelo de Cole-Cole [81]:  

 

𝜀𝑟
∗(𝜔) = 𝜀∞ + ∑

∆𝜀𝑛

1 + (𝑗𝜔𝜏𝑛)1−𝛼𝑛
+

𝜎𝑠

𝑗𝜔𝜀0

4

𝑛=1

 (2.1) 

  donde 𝜏 es la constante de tiempo, 𝜀𝑟
∗(𝜔) es la permitividad eléctrica de un medio en función de la frecuencia 

angular (𝜔 = 2𝜋𝑓), 𝑗 es la unidad imaginaria, 𝛼 (0 < 𝛼 < 1) son los parámetros de distribución, 𝜎𝑠 es la 

conductividad estática del tejido, 𝜀0 la permitividad del espacio libre, 𝜀∞ la permitividad a frecuencias en las 

que 𝜔𝜏 ≫ 1. 

A su vez el valor de la conductividad compleja puede hallarse de la ecuación 2.1 a través de la siguiente 
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relación: 

𝜎∗(𝜔) = 𝑗𝜔𝜀0𝜀∗ (2.2) 

 

Los valores de los parámetros, como se ha mencionado anteriormente, se extraen de Gabriel et al. [78]. En 

dicho trabajo se analizaban las propiedades dieléctricas de numerosos tejidos y órganos. Estos datos han sido 

usados en diferentes estudios de simulación en la literatura [77] [32]. Los parámetros correspondientes a los 

tejidos corporales considerados en este proyecto se encuentran en la siguiente tabla (Tabla 5): 

 

Tabla 5 – Parámetros de la ecuación de Cole extraídos de [78] 

Tejido 𝜀∞ ∆𝜀1 𝜏1(𝑝𝑠) 𝛼1 ∆𝜀2 𝜏2(𝑛𝑠) 𝛼2 ∆𝜀3 𝜏3(𝜇𝑠) 𝛼3 ∆𝜀4 𝜏4(𝑚𝑠) 𝛼4 𝜎 

Piel seca 4.0 32.0 7.23 0.00 1100 32.48 0.2 0.0   0.0   0.0002 

Grasa 2.5 3.0 7.96 0.20 15 15.92 0.10 3.3 ∙ 104 159.15 0.05 1 ∙ 107 7.958 0.01 0.0100 

Músculo 4.0 50.0 7.23 0.10 7000 353.68 0.10 1.2 ∙ 106 318.31 0.10 2.5 ∙ 107 2.274 0.00 0.2000 

Hueso cortical 2.5 10.0 13.26 0.20 180 79.58 0.20 5 ∙ 103 159.15 0.20 1 ∙ 105 15.915 0.00 0.0200 

Hueso esponjoso 2.5 18.0 13.26 0.22 300 79.58 0.25 2 ∙ 104 159.15 0.20 2 ∙ 107 15.915 0.00 0.0700 

 

Por último, con el objetivo de modelar el ambiente exterior, se añadió también una capa externa de aire 

ilimitada puesta a potencial cero. 

El modelo computacional descrito está implementado en el entorno software COMSOL Multyphysics 4.3a, 

haciendo uso del módulo AC/DC y su interfaz Electric Currents del software que resuelve el problema de 

conservación de la carga para el potencial eléctrico en su aproximación cuasiestática [82] mediante la técnica 

de elementos finitos. La formulación del problema se basa en la ecuación de continuidad de la carga junto con 

la ecuación de Gauss para el campo eléctrico [83]: 

 

∇ ∙ 𝐽 =  ∇ ∙ (𝜎𝐸 + 𝐽𝑒) = −𝑗𝜔𝜌 (2.3) 

∇ ∙ 𝐷 = 𝜌 (2.4) 

𝐷 = 𝜀0𝐸 + 𝑃 = 𝜀0𝜀𝑟𝐸 (2.5) 

 

Que da lugar a la siguiente ecuación en el dominio de la frecuencia: 

 

−∇ ∙ ((𝜎 + 𝑗𝜔𝜀0)∇𝑉 − (𝐽𝑒 + 𝑗𝜔𝑃)) = 0 (2.6) 

 donde 𝐽 es la densidad de corriente [A/m²], 𝜎 la conductividad eléctrica [S/m],  𝑉 es el potencial eléctrico 

escalar [V], 𝐸 es la intensidad de campo eléctrico [V/m], 𝐽𝑒 la densidad de corriente fuente [A/m²], 𝜔 la 

frecuencia angular [rad/s] y 𝜌 la densidad de carga eléctrica [C/m³]. Por otra parte, 𝐷 representa el vector 

desplazamiento eléctrico [C/m²] y relaciona el vector de polarización eléctrica P [C/m²] con la permitividad 

relativa 𝜀𝑟 [F/m] y la permitividad del vacío 𝜀0.  

Esta formulación del problema sólo es válida cuando la longitud de onda es mucho mayor que las dimensiones 

de la geometría propuesta, de tal forma que se pueden despreciar los efectos inductivos y de propagación de 
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onda. Por esta razón, y para evitar efectos impredecibles como el efecto antena del cuerpo humano que se han 

dado durante la experimentación [84] [85] es obligatorio el estudio de frecuencias esté por debajo de 100 

MHz. En este trabajo, a raíz de la conclusión de [32] que expone que el acoplamiento galvánico es un método 

apropiado para la transmisión de datos en el rango de frecuencias de 10 kHz a 1 MHz entre dispositivos 

ubicados en el pecho o distancias cortas a lo largo de las extremidades, se escogerá un rango de frecuencias de 

operación comprendido entre 100 Hz y 1 MHz. El rango de bajas frecuencias por debajo de 1 MHz resulta 

especialmente interesante de estudiar ya que, como se expone en la Tabla 3, no se ha tenido en cuenta en los 

antecedentes de estudios de simulaciones FEM.  

El modelo implementado en COMSOL se muestra en la siguiente figura (Figura 8). Se puede observar las 

distintas capas de tejidos, la capa de aire externa y los dos pares de electrodos. 

 

 

Figura 8 – Modelo computacional en COMSOL 

 

Las propiedades dieléctricas se definen como funciones de Matlab en función de la frecuencia y se utilizan 

como parámetros de entrada al modelo de COMSOL a través de la interfaz que se comunica con Matlab. Se 

trata de la conductividad eléctrica y la permitividad de cada tejido obtenidas a partir de sustituir los parámetros 

de la Tabla 5 en las ecuaciones (2.1) y (2.2).  El resultado para diferentes frecuencias se muestra en las 

siguientes figuras (Figura 9 y Figura 10). 
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Figura 9 – Permitividad relativa de los tejidos 

 

 

Figura 10 – Conductividad de los tejidos 

 

Por otra parte, para la computación del modelo, la geometría cilíndrica que emula el brazo humano fue 

mallada usando un elemento con forma de tetraedro extrafino. Esta malla fue posteriormente refinada en la 

zona cercana a los electrodos y en las fronteras entre diferentes capas, obteniendo un número total de 

elementos cercano a los 500000. La siguiente figura muestra el mallado implementado en COMSOL (Figura 

11). Para mallar el dominio externo de aire se usó la herramienta swept meshing, que es el procedimiento 

recomendado por COMSOL, para mejorar la precisión y evitar problemas de convergencia.  
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Figura 11 – Mallado implementado para el modelo FEM computacional 

 

Por último, en este modelo de referencia se implementó un voltaje 𝑉0 de 1V como alimentación de entrada al 

electrodo terminal. La capa de aire exterior se aisló eléctricamente y se usó una aproximación de elementos 

finitos con el fin de extender sus dimensiones de manera ilimitada [83].  

2.3 Aspectos teórico-técnicos de las simulaciones desarrolladas 

2.4.1 Aspectos generales 

Las principales variables consideradas por simulación en la mayor parte de los casos de estudio son: 

 La bioimpedancia y el diagrama de Cole 

 La corriente inyectada 

 El porcentaje de corriente a través de los tejidos 

 El campo eléctrico a través de tejidos 

 La atenuación de la señal 

  

La consideración de elegir estas variables se basa en que, como se ha mencionado anteriormente, la mayoría 

de los modelos IBC cuantifican únicamente la variable de atenuación ya que esta es fácilmente medible 

experimentalmente. Pero hay que notar que la atenuación es una consecuencia de la transmisión. La 

transmisión se encuentra influenciada por otras variables internas difícilmente medibles como la corriente y el 

campo eléctrico a través de los tejidos, pero son las que pueden ofrecer una explicación físico-teórica de los 

procesos dieléctricos a nivel de tejido. La consideración de estas variables es muy importante en esta 

investigación a diferencia de los otros modelos de la literatura. 

Para el cálculo de la bioimpedancia entre los electrodos terminales 𝑍0 se calcula el cociente entre el voltaje de 

entrada 𝑉0 y la corriente inyectada 𝐼0 para cada frecuencia. Esta variable puede dar mucha información ya que 

puede ser cuantificada y refleja las propiedades eléctricas del medio además de otras consideraciones útiles 

relativas al diseño como puede ser la impedancia de la interfaz electrodo-piel. Por otro lado, es interesante su 

estudio debido a que no se suele considerar en las investigaciones (exceptuando un estudio experimental 
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reciente [70] así como la línea de investigación desarrollada por Callejón et al. sobre la que se basa este 

proyecto [77]). 

También resulta interesante la obtención del diagrama de Cole a partir de la parte real y la parte imaginaria de 

la bioimpedancia. Por otra parte se calcula el porcentaje de corriente inyectada que circula por cada capa de 

tejidos integrando el flujo de la densidad de corriente normal a la superficie del tejido y dividiendo dicho valor 

por la corriente total inyectada 𝐼0. De manera similar se obtiene la distribución del campo eléctrico en un plano 

transversal a los electrodos de transmisión.  

Por última la atenuación de la señal se obtiene como el cociente entre el voltaje medido en el par de electrodos 

receptor y el voltaje inyectado en el par de electrodos transmisor siguiendo la siguiente ecuación: 

 

𝑎 = 20 log10

𝑉𝑙

𝑉0
= 20 𝑙𝑜𝑔10

𝑉𝑙1
− 𝑉𝑙2

𝑉01
− 𝑉02

 (2.7) 

  donde 𝑎 es la atenuación (dB), y 𝑉𝑙1
, 𝑉𝑙2

, 𝑉01
, 𝑉02

 son los potenciales de cada electrodo como se muestra en 

la siguiente figura (Figura 12).  

 

 

Figura 12 – Esquema del cálculo de la atenuación en el canal IBC galvánico del modelo FEM empleado 

 

Es importante resaltar que en el apartado anterior se ha presentado el modelo de referencia empleado junto a 

los valores de los parámetros del modelo y en el texto superior se acaba de presentar los aspectos de las 

variables de simulación estudiadas en los distintos casos.  

Los diferentes casos de estudio que ahora se presentan modificarán el modelo de referencia en ciertos 

parámetros y configuraciones manteniendo los valores de los parámetros que no se mencionen. También se 

utilizará el resultado del modelo de referencia superpuesto en las gráficas de resultados de los diferentes casos 

para analizar las posibles variaciones. Por otra parte, en todos los casos, a menos que se indique lo contrario, 

las simulaciones se realizarán para 81 frecuencias de operación comprendidas entre 100 Hz y 1 MHz. En el 

Anexo se encuentran indicadas exactamente que frecuencias de operación se han simulado en todos los casos 

de estudio. 

Los resultados de la simulación del modelo de referencia se pueden encontrar en el Anexo (Figura Anexo 1, 

Figura Anexo 2, Figura Anexo 3, Figura Anexo 4 y Figura Anexo 5). 

A continuación, en las siguientes secciones se presentan los distintos casos de estudio así como sus 

características y variaciones con respecto al modelo de referencia.  
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2.3.2 Evaluación del efecto de la interfaz electrodo-piel 

El modelo de referencia presentado en las secciones anteriores supone una situación ideal en la que los 

electrodos son conductores perfectos. No obstante, en la realidad se produce una impedancia de contacto en la 

interfaz electrodo-piel debido al efecto al fenómeno de transducción en la que la corriente de electrones se 

convierte en corriente iónica. Este fenómeno se explica a continuación. 

Cuando un electrodo metálico entra en contacto con una solución electrolítica comienza un proceso de 

intercambio de iones. Los iones metálicos entran en la solución mientras que los iones del electrolito se 

combinan con el metal provocando una distribución de cargas en la interfaz metal-electrolito (ver Figura 13). 

Este fenómeno provoca un efecto de condensador cargado dado que las cargas son de signo opuesto y están 

separadas por una distancia. 

 

Figura 13 – Esquema interfaz metal-electrolito 

 

Como consecuencia de dicho efecto, se genera un potencial llamado potencial de media-celda. La forma 

exacta de la distribución de la distribución de la carga depende de las características del electrodo y el 

electrolito. Este potencial en la interfaz del electrodo sólo puede ser medido con respecto a otro electrodo y 

para ello se utiliza como referencia el electrodo normal de hidrógeno que tiene como referencia un potencial de 

media-celda nulo. Los iones más activos que el hidrógeno tendrán potenciales de media-celda mayores y 

aquellos iones menos activos tendrán potenciales menores de tal manera que la reacción de reducción ocurrirá 

en el electrodo de polaridad positiva, la reacción de oxidación en el electrodo de polaridad negativa y el flujo 

de corriente será del electrodo negativo al positivo del circuito exterior. En las soluciones se produce una 

migración de iones en sentido opuesto a la polaridad de los electrodos. 

Este fenómeno de distribución de las cargas ocurre de la misma forma en la interfaz electrodo-piel  (ver Figura 

14), y por lo tanto genera un potencial de media-celda.  Se ha visto que este potencial depende del material del 

que esté formado el electrodo. La existencia de este potencial provoca la denominada impedancia de contacto 

del electrodo-piel. 

 

Figura 14 – Esquema de la interfaz electrodo-piel 

 

Este efecto en la interfaz electrodo-piel se puede modelar mediante un circuito eléctrico equivalente como 

describen los autores Swanson y Webster [86] excitados a una tensión correspondiente al potencial de media-
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celda. El modelo consta de un circuito de dos resistencias y un condensador (ver Figura 15) en el que a bajas 

frecuencias, la impedancia del electrodo está dominada por la combinación serie de Rs y Rd, mientras que a 

altas frecuencias el condensador anula el efecto de Rd y la impedancia tiene un valor cercano a Rs. Por tanto, 

midiendo experimentalmente la impedancia del electrodo a altas y bajas frecuencias se podrían determinar los 

valores de los elementos de este modelo eléctrico. 

 

Figura 15 – Circuito equivalente de impedancia de contacto electrodo-piel 

 

Como se ha mencionado, el modelo de referencia no tiene en cuenta está interfaz pero, esta interfaz electrodo-

piel tiene que ser tenida en cuenta para la adquisición de señales que circulan por el cuerpo debido a dos 

aspectos problemáticos: 

 La alta impedancia de la piel. 

 El movimiento relativo entre el electrodo y la piel. 

Si la impedancia de la piel es muy elevada, es difícil que los las señales biológicas atraviesen dicha barrera y la 

amplitud de la señal será muy baja. De la misma forma las interferencias pueden tener más protagonismo. 

Por otra parte, reducir la impedancia de la piel tiene un efecto positivo para mejorar la fidelidad de la señal. 

Dicha impedancia puede ser reducida: 

 Eliminando la capa córnea de la epidermis mediante abrasión [87] o mediante perforación [88] 

(método más efectivo que la abrasión). 

 Hidratando la capa córnea mediante un gel electrolito (esta suele ser la solución más extendida). 

Con respecto a los movimientos relativos electrodo-piel, se identifican dos tipos de problemas: a) perturbación 

mecánica de la capa de carga debido al movimiento relativo electrodo-piel lo que provoca una alteración del 

valor del potencial de media-celda afectando a la adquisición de la señal, y b) estiramiento o deformación de la 

piel bajo el electrodo lo que modifica el potencial (variaciones que pueden ir de 5-10 mV debido al 

estiramiento de la piel). 

El primer tipo de problemas se solventa fijando los electrodos mediante un gel conductivo de tal manera que 

los movimientos relativos del electrodo y la piel sean mitigados por la intervención del gel y su efecto sobre la 

señal sea limitado. El segundo tipo de problemas se soluciona reduciendo la impedancia de la piel. Como se ha 

mencionado, diversos estudios sugieren la abrasión o la perforación pero, el tiempo requerido y la posibilidad 

de irritación e infección de la piel hacen que sea más recomendable limpiar la piel con solventes (por ejemplo 

alcohol) y aplicar una pasta conductiva. 

Como se ha explicado, el valor de la impedancia depende de diversos parámetros propios del electrodo como 

el material, gel conductor o el área, de parámetros de la piel como la presencia de vello, la cantidad de grasa 

pero la frecuencia de operación también es un factor clave. Esto último es interesante porque se trata del 

tema de estudio. En este caso de estudio se analizarán mediante simulación, entre otras cosas, los rangos de 

frecuencia que minimicen los efectos negativos de este efecto. 

Para añadir la impedancia debida a la interfaz electrodo-piel se utilizará la función de COMSOL Contact 

Impedance para modelar a priori los efectos resistivos y capacitivos que se observan en la interfaz electrodo-

piel del mismo modo que los investigadores japoneses Ito y Hotta en 2015 [89]. 

Como se indica en el manual de usuario del módulo AC/DC de COMSOL [83], esta función de COMSOL 

establece una condición de contorno en la interfaz de contacto, la cual es ligeramente más sofisticada para el 

caso del tipo de estudio en el dominio de la frecuencia. Las correspondientes ecuaciones, en términos de 

resistencia superficial (𝜌𝑠) y capacidad superficial (𝐶𝑠), son las siguientes: 
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𝑛 ∙ 𝐽1 = (
1

𝜌𝑠
+ 𝑗𝜔𝐶𝑠) (𝑉1 − 𝑉2) (2.8) 

𝑛 ∙ 𝐽2 = (
1

𝜌𝑠
+ 𝑗𝜔𝐶𝑠) (𝑉2 − 𝑉1) (2.9) 

  donde 𝐽1 y 𝐽2 son las densidades de corriente en ambos lados de la interfaz, 𝜔 es la frecuencia y 𝑉1 y 𝑉2 son 

los potenciales eléctricos en ambos lados. En este caso, los parámetros de configuración de la función Contact 

Impedance son resistencia superficial (𝜌𝑠) en Ω·m² y la capacidad superficial (𝐶𝑠) en F/m². 

 

En este caso de estudio, se analizará por una parte dos tipos electrodos colocados siguiendo el procedimiento 

habitual (utilizando gel conductor) cuyos datos de impedancia experimental (Figura 16) han sido medidos por 

Hachisuka et al. [36]. Estos dos tipos de electrodos son los más comunes utilizados en la práctica de IBC: 

AgCl y cobre. 

 

Figura 16– Valores de la impedancia de electrodos de AgCl y cobre 

 

Partiendo de estos datos experimentales, se determinan matemáticamente los valores de resistencia superficial 

y capacidad superficial necesarios para la función de COMSOL como se ha explicado anteriormente. Los 

valores de los componentes del circuito equivalente (Figura 15) que ofrecen unos resultados de impedancia 

similares a los de referencia (Figura 16) se encuentran en la siguiente tabla (Tabla 6). 

 

Tabla 6 – Valores de los parámetros del modelo de impedancia de contacto de electrodos AgCl y Cu 

 Rs (Ω) Rd (Ω) Cd (F) 

Electrodo AgCl 300 2.5·104 80·10−9 

Electrodo cobre 250 9.2·103 80·10−9 

 

A partir de estos parámetros se obtiene la impedancia del circuito en función de la frecuencia angular (𝜔 =
2𝜋𝑓), dando lugar a la expresión: 
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𝑍𝑒𝑞(𝜔) = 𝑅𝑠 + (
1

1
𝑅𝑑

+ 𝑗𝜔𝐶𝑑
) (2.10) 

 

Seguidamente, a partir de estos valores se calculan la conductividad (𝜎𝑒𝑙) y la permitividad (𝜀𝑒𝑙) de los 

electrodos según las expresiones 

𝜎𝑒𝑙 =
𝑑

𝑅 ∙ 𝐴
 (2.11) 

𝜀𝑒𝑙 =
𝐶 ∙ 𝑑

𝐴 ∙ 𝜀0
 (2.12) 

 donde 𝑑 es el espesor del electrodo (0.001 m), 𝐴 es el área del electrodo (4 ∙ 10−4 m²) , 𝑅 es la parte real de la 

impedancia, 𝜀0 es la permitividad dieléctricas del vacío y 𝐶 es igual a la frecuencia angular partido por la parte 

imaginaria de la impedancia cambiada de signo. 

Por último se obtienen los valores de la resistencia superficial (𝜌𝑠) en Ω·m² y la capacidad superficial (𝐶𝑠) en 

F/m² que son los parámetros de entrada de la función Contact impedance de COMSOL como sigue: 

𝜌𝑠 =
1

𝜎𝑒𝑙
∙ 𝑑 (2.13) 

𝐶𝑠 =
𝐶

𝐴
 (2.14) 

Una vez actualizado el modelo COMSOL del brazo con los efectos de las interfaces electrodo-piel en los 

electrodos el modelo resulta más realista y, mediante la comparación con el modelo de referencia, se puede 

analizar el efecto de dichos fenómenos de impedancia para ambos electrodos y sacar diversas conclusiones. 

Tras de estás simulaciones con las características de los electrodos de Hachisuka, el siguiente caso de estudio 

corresponde a un tipo de comportamiento medido experimentalmente por el GIB de la Universidad de Sevilla 

que presenta un resultado con dispersión a frecuencias más elevadas posiblemente debido a una mala 

colocación o incluso a un material menos óptimo. Este comportamiento de impedancia electrodo-piel se 

denominará a partir de ahora caso GIB.  

Para modelar el efecto de dispersión a frecuencias más elevadas se parte de los parámetros del electrodo AgCl 

y se disminuye dos órdenes de magnitud el valor del condensador del circuito asociado. Los parámetros en 

este caso son los de la siguiente tabla (Tabla 7). 

 

Tabla 7 – Valores de los parámetros del modelo de impedancia de contacto del electrodo en el caso GIB 

 Rs (Ω) Rd (Ω) Cd (F) 

Electrodo caso GIB 300 2.5·104 80·10−11 

 

A partir de aquí se calculan los valores de resistencia superficial (𝜌𝑠) y capacidad superficial (𝐶𝑠) como ya se 

ha explicado y se introducen como entradas al modelo. 

Por último, a la vista de los resultados de atenuación de las simulaciones mencionadas que se muestran en la 

siguiente sección, se decidió analizar el comportamiento de la atenuación con respecto a la impedancia 

equivalente de la interfaz electrodo-piel mostrada en la ecuación 2.9. Para ello se seleccionaron 5 frecuencias 

de estudio (100 Hz, 1 kHz, 10 kHz, 40 kHz y 1 MHz) y se realizaron alrededor de 20 simulaciones variando el 
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valor de la resistencia superficial (𝜌𝑠) y capacidad superficial (𝐶𝑠) calculado en base a los distintos valores de 

𝑍𝑒𝑞.  

   

2.3.3 Comparación entre alimentación a tensión constante o intensidad constante 

En este apartado se analizarán los posibles cambios entre la alimentación del electrodo terminal a tensión 

constante (modelo de referencia) y la alimentación a intensidad constante. En este caso, la intensidad de 

alimentación será de 1 mA en comparación a la alimentación de 1 V del modelo de referencia. Resulta 

interesante analizar este caso puesto que no se hace mucho hincapié en la literatura a este tema. La 

alimentación a voltaje constante, que suele ser la habitual en la experimentación, presenta el problema de que 

la corriente que finalmente se inyecta en el cuerpo depende de la impedancia del cuerpo lo cual es algo 

variable entre sujetos y la normativa de seguridad [30] [31] específica un límite de corriente que se debe 

inyectar a través del cuerpo. 

Esta variación conlleva ciertas consideraciones a tener en cuenta a la hora de implementar este modelo de 

excitación en COMSOL debido a posibles errores de convergencia durante la simulación de los resultados. 

Estos errores son debidos a la caracterización del material de los electrodos (inicialmente cobre) que introduce 

unas ecuaciones para el cálculo del campo eléctrico en su interior que resultan irresolubles con el resto del 

modelo computacional relativo a los tejidos del brazo. Debido a que el objeto del estudio es a la salida de los 

electrodos se modificó el material del electrodo a aire (lo que mantiene un potencial constante en el interior 

evitando complicaciones en el dominio del electrodo ya que el campo eléctrico resulta nulo en el electrodo).  

 

2.3.4 Evaluación de la influencia de la resistencia de carga sobre la atenuación 

Otra cuestión abierta en la caracterización experimental del canal IBC concierne a la influencia sobre la 

medida de la resistencia de entrada de los dispositivos y transceptores utilizados. En la literatura se observa 

que los autores utilizan indistintamente montajes experimentales con 1 MΩ y 50 Ω [51] [70]. Por ejemplo, los 

osciloscopios suelen una alta de entrada en el orden los megaohmnios mientras que los analizadores de red 

poseen puertos 50-Ω los cuales pueden afectar muy significativamente los valores de atenuación de la señal 

por lo que se deberían tener en cuenta muy cuidadosamente y podría ser uno de las posibles fuentes de 

discrepancias entra las medidas. 

Se puede tener en cuenta, en el caso específico del IBC de acoplamiento galvánico, que la impedancia vista 

antes y después del dispositivo de medición es la presentada por el cuerpo humano a través de la interfaz del 

electrodo la cual depende de la frecuencia [90] [77]. Por lo tanto, usar equipamiento de 50-Ω para caracterizar 

el canal IBC puede no ser la mejor de las opciones. A partir de estas consideraciones, se puede concluir que se 

trata de una cuestión importante que debe ser abordada con cuidado a fin de obtener un acoplamiento de señal 

óptimo y evitar medidas erróneas. 

A. Callejón et al en [91] abordaron este tema de forma experimental y mediante simulación. En este caso de 

estudio se trata de analizar el efecto de la resistencia de carga sobre la atenuación y comparar los resultados 

obtenidos con los resultados procedentes de dicho estudio. 

Para configurar el modelo se utiliza la interfaz de electric circuit para colocar una resistencia como elemento 

circuital entre los dos electrodos del par de recepción y se realizarán simulaciones en el dominio de la 

frecuencia variando el valor de la resistencia para analizar su efecto en la simulación. Los casos de estudio son 

10 Ω, 50 Ω, 1 kΩ y 1 MΩ. 

 

 

2.3.5 Análisis de la influencia del diámetro del brazo 

En este apartado se pretende analizar la influencia del diámetro del brazo sobre la atenuación, el porcentaje de 

corriente a través de cada tejido y la corriente inyectada. El diámetro del brazo es un factor variable entre 

sujetos por lo que resulta una buena variable de estudio cuyo análisis podría permitir la extracción de 
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conclusiones relevantes acerca de la técnica IBC de acoplamiento galvánico y clarificar los motivos de ciertas 

discrepancias entre resultados experimentalmente.  

Para las variaciones del diámetro se seguirá manteniendo la misma proporción de tamaño de los tejidos para 

evitar que las conclusiones que se saquen puedan deberse a un cambio de proporción entre tejidos. Ese estudio 

se verá en el siguiente apartado. Por otra parte, para los distintos valores de diámetro, se modificará la distancia 

entre electrodos de manera proporcional al diámetro para que mantenga siempre una distancia proporcional 

con respecto al modelo de referencia y no influya en los diferentes resultados obtenidos. 

Las variaciones de diámetro para el caso de las simulaciones de la atenuación se realizarán aumentando cada 

una en un 5% en el rango comprendido entre el 75% y el 125% del diámetro del modelo de referencia (𝐷𝑟𝑒𝑓 =

10 𝑐𝑚) para varias frecuencias de operación (100 Hz, 1 kHz, 10 kHz, 40 kHz y 1 MHz). Mientras, para el 

resto de variables las simulaciones se harán a las 81 frecuencias comprendidas entre 100 Hz y 1MHz (ver 

Anexo) y los diámetros de 10 (caso referencia), 8 y 12 cm. Se han escogido dicho rango de diámetros por 

ajustarse a proporciones anatómicas reales [32]. 

 

2.3.6 Análisis de la influencia de las variaciones de espesor de tejido graso y muscular 

En este apartado se analizan variaciones del porcentaje de tejido graso y muscular. Manteniendo un mismo 

valor de diámetro del brazo (diámetro del modelo de referencia que es 10 cm), se modificarán en las diferentes 

simulaciones el valor de los espesores de tejido graso y muscular en una cantidad que se le sustraerá a un tejido 

y se le añadirá al otro. Debido a que el espesor de la piel del brazo no sufre variaciones significativas para 

diferentes sujetos (las variaciones de espesor de piel se dan en las diferentes partes del cuerpo pero, para una 

misma zona, apenas cambia entre sujetos) sólo se estudiaran las variaciones grasa-músculo. 

El objetivo es analizar principalmente la atenuación y el porcentaje de corriente a través de los tejidos para 

determinar qué efecto tiene sobre la atenuación de la señal el hecho de que más flujo de corriente circule por 

una capa de tejido u otra y de esa manera estimar que capa de tejido es más interesante de cara a la transmisión 

de la señal eléctrica en el cuerpo. 

 Para ello se define un índice llamado M/G que indica la proporción de espesor del músculo (M) frente al 

espesor de la grasa (G). Las diferentes simulaciones se realizan modificando el valor delos tejidos en 

±0.75, 1.5, 3 y 4.5 mm en los parámetros del modelo en COMSOL dando unos valores de índice M/G de 

1.77, 2.13, 2.6, 2.89, 3.65, 4.14, 5.45 y 8. 

 

2.3.7 Evaluación del efecto de la conductividad del músculo 

Este caso de estudio está motivado por los resultados de simulación obtenidos por Wegmueller et al.en [32]. 

En dicho artículo se estudia en un apartado la sensibilidad a los cambios de resistividad (cuyo valor es igual a 

la inversa de la conductividad) de los diferentes tejidos. Para ello comparan el resultado de multiplicar por 3 la 

resistividad en varios tejidos por separado (piel, grasa, hueso y músculo) y analizar los cambios con respecto a 

la atenuación original. Los resultados muestran que la atenuación disminuye un poco en el caso de la grasa 

pero aumenta especialmente el caso del músculo (no afectando a la piel y hueso por otra parte).  

Es decir, el resultado muestra que un aumento de la conductividad del músculo resultaría en un aumento de la 

atenuación considerable y que además resulta todo lo contrario de lo que ocurre con la grasa que es que al 

aumentar la conductividad disminuye un poco la atenuación. La conclusión a la que llegan los autores es que 

esto indicaría que el tejido muscular cortocircuita la corriente de manera que fluye más directamente entre el 

par de electrodos de transmisión extendiéndose menos hacia el receptor. Mientras, un aumento de la 

conductividad de la grasa disminuiría la atenuación ya que más cantidad de corriente circularía por la capa de 

la grasa mientras que  menos penetraría a la capa muscular.  

Dado que los autores sólo simulan una sola disminución de la conductividad y sólo cuatro frecuencias, en este 

caso de estudio se pretende simular 3 variaciones de conductividad con respecto al modelo de referencia (0.5 ∙
𝜎𝑟𝑒𝑓, 1.5 ∙ 𝜎𝑟𝑒𝑓 y 2 ∙ 𝜎𝑟𝑒𝑓) en 81 frecuencias comprendidas entre 100 Hz y 1 MHz, así como, analizar otras 

variables como el porcentaje de corriente a través de los tejidos para poder extraer conclusiones ya que en la 
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realidad el porcentaje de fibra roja y blanca muscular puede variar entre sujetos dependiendo de la capacidad 

atlética y por tanto influye en cambios en la conductividad. 

 

2.3.8 Análisis de la anisotropía en la conductividad del músculo 

El último caso de estudio es el análisis de la anisotropía en la conductividad del músculo. En los anteriores 

apartados se ha modelado la conductividad del músculo como una característica isotrópica (Figura 10) para 

simplificar el modelo. En la realidad, la conductividad es función de la posición debido a las fibras musculares 

y a la disposición de estas. Por ello en este apartado se considerará la conductividad como un tensor con 

componentes x,y,z. Dada la disposición de las fibras musculares que siguen la dirección del brazo, se 

considerará la conductividad del músculo como anisotropía uniaxial, es decir, que sólo varía dependiendo de 

una dirección (𝜎𝑥 = 𝜎𝑦 ≠ 𝜎𝑧). Y el coeficiente de anisotropía considerado es de 3 (al igual que en [32]). 

En este apartado se analizarán principalmente la atenuación y la densidad de carga ante variaciones de la 

longitud de canal (𝑐𝑙). En primer lugar se simularán la atenuación en el rango de frecuencias entre 100 Hz y 

100 MHz para las longitudes de canal de 5, 10 y 15 cm tanto considerando anisotropía en la conductividad del 

músculo como considerando isotropía con el fin de observar las diferencias entre ambas aproximaciones. 

Luego se realizarán diferentes simulaciones de la atenuación variando la longitud de canal de 5 a 15 cm para el 

modelo de anisotropía considerando una frecuencia de 40 kHz. Por último se simulan gráficamente la 

distribución de la densidad de carga para las secciones del brazo que contienen a los electrodos TX como a la 

sección que contiene la sección de los electrodos RX variando la longitud de canal tanto para anisotropía como 

isotropía. También se tomaran las secciones transversales del brazo para determinar la transmisión de la 

densidad de carga a través de este.   

Como se puede intuir, el objetivo de este caso de estudio es determinar las diferencias entre la simplificación 

de isotropía y la anisotropía en la conductividad del músculo. 
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3 RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

sta sección presenta los resultados por simulación de las variables consideradas (ver sección 2.3) en cada 

estudio de estudio. Para cada caso se discutirán los resultados obtenidos extrayendo conclusiones 

preliminares que serán finalmente presentadas en la sección 4.  

3.1 Resultados de la evaluación del efecto de la interfaz electrodo-piel 

En este caso de estudio se evalúa la influencia de la impedancia de la interfaz electrodo-piel para diferentes 

casos. El primero son dos electrodos (AgCl y Cu) de uso muy extendido en la práctica IBC cuyas 

características de impedancia fueron medidas por Hachisuka et al. [36]. El segundo caso parte de unos datos 

de impedancia de contacto tomadas por el GIB (denominado caso GIB) que presentan un efecto capacitivo 

pequeño. Por último se realizan diferentes simulaciones para relacionar la desviación de la atenuación con la 

impedancia de contacto electrodo-piel.  

3.1.1 Modelos de electrodos de Cu y AgCl reportados en la literatura 

En primer lugar, en la  Figura 17 se muestra el comportamiento de la impedancia de contacto del electrodo-

piel a partir del modelo de circuito equivalente (Figura 15) con los valores de la Tabla 6 siguiendo la expresión 

(2.9). Se observa que ajustan de forma muy aproximada los datos experimentales por lo que la aproximación 

planteada por estos modelos queda validada. En la Figura 18 se muestran los valores de resistencia y 

susceptancia de ambos modelos (parte real y parte imaginaria de la impedancia). 

 

Figura 17 – Modelos para las impedancias de contacto electrodo-piel 

 

E 
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Figura 18 – Parámetros de los modelos de impedancia de contacto 

 

A partir de estos parámetros, se calculan las propiedades dieléctricas de los electrodos (conductividad y 

permitividad), y a partir de estos, los parámetros de resistencia superficial (𝜌𝑠) y capacidad superficial (𝐶𝑠) 

necesarios para simular los efectos de la interfaz electrodo-piel mediante COMSOL (Figura 19 y Figura 20). 

 

Figura 19 – Conductividad y permitividad de los modelos de impedancia de contacto 
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Figura 20 – Capacidad superficial y resistencia superficial de los modelos de impedancia de contacto 

 

El resultado de las simulaciones se muestra a continuación, comenzando por el estudio de la bioimpedancia 

(Figura 21). 

 

 

Figura 21 – Respuesta frecuencial de la bioimpedancia de los dos modelos de impedancia de contacto 

 

Se observa que el efecto de ambos electrodos está localizado a frecuencias menores de 1kHz donde la 

impedancia es mayor. Además se observa que, para frecuencias menores de 250 Hz, es superior la impedancia 

en el caso de usar electrodos AgCl mientras que para frecuencias superiores la impedancia del cobre resulta 

mayor. En la siguiente gráfica (Figura 22) se muestra el diagrama de Cole comparando el caso ideal con 

ambos electrodos. 
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Figura 22 – Diagrama de Cole para los dos modelos de impedancia de contacto 

 

Resulta interesante la forma del diagrama de Cole y va en consonancia con los resultados mostrados de 

bioimpedancia.  

Los resultados de porcentajes de corriente a través de los tejidos y los resultados de campo eléctrico en cada 

tejido no aportan conclusiones ya que no muestran ninguna diferencia con respecto al modelo de referencia 

que se encuentra en el Anexo (Figura Anexo 3 y Figura Anexo 4). Por otra parte, el cálculo de la corriente 

inyectada resulta interesante para analizar la desviación con respecto al modelo de referencia y localizar en las 

frecuencias donde se manifiesta dicha variación. Dado que las diferencias son pequeñas en el orden de la 

escala de la gráfica (ver Figura Anexo 6) se decide mostrar la diferencia con respecto a la corriente inyectada 

por el modelo de referencia (Figura 23). 

 

Figura 23 – Diferencia corriente inyectada entre el modelo de referencia y los modelos de impedancia de 

contacto 
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Lo primero que se observa es que la diferencia de corriente inyectada es por lo general baja del orden de µA. 

Se observa que a frecuencias bajas la corriente inyectada disminuye debido al efecto de impedancia de 

contacto del electrodo pero sorprende el pico de diferencia que aparece en torno a los 100 kHz. Es posible que 

se deba a que es a partir de los 10 kHz cuando la corriente inyectada comienza a crecer de manera 

proporcional a la frecuencia y el carácter resistivo de la impedancia de contacto provoca dicha diferencia. 

Por último, se muestra el resultado de la simulación de la atenuación. Como en el caso anterior las diferencias 

son tan pequeñas que resulta conveniente mostrar el resultado en forma de desviación con respecto al modelo 

de referencia para poder visualizar las variaciones (Figura 24) donde 𝑎 es igual a la atenuación (ver ecuación 

2.7) y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de atenuación obtenida para los parámetros del modelo de referencia (Figura Anexo 

5). La figura en la que se observa la evolución de la atenuación en frecuencias para ambos electrodos se 

encuentra en el Anexo (Figura Anexo 7)  

 

Figura 24 – Diferencia de atenuación entre los modelos de impedancia de contacto y el modelo de referencia 

 

Como se puede observar en los resultados la atenuación está localizada principalmente en las frecuencias bajas 

(inferiores a 1kHz). Aunque los resultados no muestran mucha diferencia significativa con respecto al modelo 

de referencia. También resulta interesante que no se manifiesta ningún tipo de alteración que guarde relación 

con la disminución de la corriente inyectada en torno a los 100 kHz con respecto al modelo de referencia 

(Figura 23). 

A raíz de las simulaciones se extraen una serie de conclusiones interesantes que verifican los resultados 

esperados por la teoría. La primera de ellas es que el efecto de la impedancia de contacto para estos modelos 

de electrodos está localizado a bajas frecuencias (menos de 1 kHz) aunque se trata de efectos no muy 

significativos debido a la calidad y diseño de los electrodos (se trata de electrodos de uso muy extendido en 

IBC) y la correcta colocación.  

Entre ambos tipos de electrodos no se percibe mucha diferencia y se obtienen comportamientos similares a los 

obtenidos por Wegmueller et al. en [67] en el que estudia la atenuación tanto por simulación como por 

experimentación debida a 3 electrodos comerciales (Swaromed REF 1008 ECG, Neuroline 715, Blue Sensor 

BR). En cualquier caso el estudio reportado en el presente trabajo presenta la ventaja de que se compara con 

un modelo de referencia que no tiene en cuenta la influencia de la impedancia de contacto electrodo-piel por lo 

que arroja resultados más explicativos acerca de su influencia sobre la señal. Por otra parte el campo eléctrico 

y los porcentajes de corriente a través de los tejidos no se ven afectados por la impedancia de contacto 

electrodo-piel.  Se concluye que para minimizar el efecto de las impedancias de contacto se debería operar 

evitando las frecuencias bajas (por encima de 1 kHz al menos). 
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3.1.2 Modelo de electrodos basado en datos experimentales obtenidos en el GIB 

El valor de la impedancia del circuito equivalente con los parámetros de la Tabla 7 se muestra de manera 

gráfica (Figura 25) junto con los valores de los casos de electrodos anteriores (casos AgCl y cobre) se observa 

que la parte imaginaria de la impedancia (susceptancia) se ha desplazado a la derecha (dos órdenes de 

magnitud respecto a la frecuencia) lo cual tiene sentido ya que la capacidad del circuito equivalente se ha 

dividido por 100.  

 

Figura 25 – Parámetros del modelo de impedancia de contacto del caso GIB 

 

Los valores de resistencia superficial y capacidad superficial asociados al circuito equivalente para el caso GBI 

son los siguientes (Figura 26). 

 

Figura 26 – Capacidad superficial y resistencia superficial del modelo de impedancia de contacto del caso GIB 
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El resultado de las simulaciones se muestra a continuación, comenzando por el estudio de la bioimpedancia 

(Figura 27), y luego los valores de diagrama de Cole (Figura 28) y la diferencia de corriente inyectada (Figura 

29). 

 

 

Figura 27 – Respuesta frecuencial de la bioimpedancia del modelo de impedancia de contacto del caso GIB 

 

 

Figura 28 – Diagrama de Cole para el modelo de caso GIB 
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Figura 29 – Diferencia corriente inyectada entre el modelo de referencia y el modelo de impedancia de 

contacto del caso GIB 

 

Los resultados de bioimpedancia (Figura 27) y el diagrama de Cole (Figura 28) permiten vislumbrar que el 

efecto de la impedancia de contacto se ha desplazado hacia la derecha con respecto a los electrodos de AgCl y 

cobre del apartado anterior entendiéndose esto como una incidencia del efecto de la impedancia de contacto a 

frecuencias más intermedias debido al efecto capacitivo menor. 

Con respecto a la corriente inyectada (Figura 29) (comportamiento en frecuencias en la Figura Anexo 8) para 

empezar se comprueba que las diferencias de corriente con el modelo de referencia son dos órdenes de 

magnitud mayor que respecto a la diferencia de corriente inyectada de los otros modelos de electrodos. Esto 

tiene sentido ya que la capacidad del circuito equivalente es dos órdenes de magnitud menor. Pero este 

resultado indica que es especialmente considerable la pérdida de corriente inyectado puesto que equivale a una 

caída en la intensidad del 26% con respecto al modelo de referencia. Lo cual resulta muy interesante pues no 

se observa que influya en la atenuación (Figura 30).  

También se vislumbra el desplazamiento de la curva y se traduce por el desplazamiento del pico que se detectó 

en el caso de los electrodos de AgCl y cobre. El desplazamiento corresponde al mismo número de frecuencias 

que se observa en la gráfica de la bioimpedancia (Figura 29).  

Por otra parte, tras analizar el porcentaje de corrientes a través de cada tejido (Figura Anexo 9) que el 

porcentaje de corriente en cada capa de tejido permanece casi inmutable con respecto al modelo de referencia 

(Figura Anexo 4) a excepción de una parte de corriente (>0.3%) que en vez de pasar por el músculo pasa por 

la grasa. Por tanto, se concluye que la variación del porcentaje de corrientes a través de los tejidos es 

despreciable. 

A continuación se muestra el resultado de la simulación de la atenuación (Figura 30) en la que se dibuja la 

diferencia de atenuación con respecto al modelo de referencia, donde, 𝑎 es igual a la atenuación (ver ecuación 

2.7) y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de atenuación obtenida para los parámetros del modelo de referencia (Figura Anexo 

5).  La atenuación se puede ver en la gráfica del Anexo (Figura Anexo 10). 
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Figura 30 – Diferencia de atenuación entre el modelo de impedancia de contacto caso GIB y el modelo de 

referencia 

 

Se observa que la atenuación aumenta en las frecuencias donde tiene incidencia la impedancia de contacto 

cumpliéndose la tendencia que se ha verificado en la revisión de los resultados y que dicho aumento es mayor 

que en el caso de los electrodos de AgCl y cobre (aproximadamente el doble de dB).  

 

3.1.3 Análisis influencia de la impedancia de contacto en la atenuación 

Los resultados obtenidos de atenuación, tanto en el caso de los electrodos AgCl y cobre (Figura 24) como en el 

caso de electrodo del GIB (Figura 30), motivan el objetivo de  analizar como variaría la desviación de la 

atenuación en función del valor de la impedancia de contacto para algunas frecuencias en concreto. De igual 

forma que en los apartados anteriores, 𝑎 es igual a la atenuación (ver ecuación 2.7) y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de 

atenuación obtenida para los parámetros del modelo de referencia (Figura Anexo 5). Partiendo de los 

parámetros de la impedancia del electrodo de cobre (Tabla 6) se varía un factor de multiplicación k para 

analizar los cambios en la magnitud de la impedancia equivalente sobre la atenuación. A partir de la 

impedancia equivalente se calculan la resistencia superficial (𝜌𝑠) y capacidad superficial (𝐶𝑠) y se introducen 

como entradas al modelo. 

El resultado se puede comprobar en la siguiente gráfica (Figura 31). 
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Figura 31 – Influencia de la impedancia de contacto electrodo-piel sobre la atenuación 

 

Se observa que a medida que aumenta el valor de la impedancia de contacto aumenta la diferencia de 

atenuación con respecto al modelo de referencia  lo cual es el comportamiento esperado. Lo interesante resulta 

que a partir de cierto valor (por ejemplo 10² para 100 kHz o 10³ para 1 kHz) el valor de la diferencia tiende a 

permanecer constante aunque aumente la impedancia de contacto. Por otro lado, tal como se ha concluido a lo 

largo de este estudio, al aumentar la frecuencia de operación tiende a disminuir la influencia de la impedancia 

de contacto. 

En general, a lo largo de las diferentes configuraciones en el caso de estudio de la influencia de la impedancia 

de contacto, los resultados obtenidos permiten concluir que el efecto de la impedancia de contacto puede ser 

significativamente perjudicial en términos de impedancia y atenuación de la señal incluso para frecuencias 

intermedias como se ha visto en el estudio del caos GIB. No obstante, los efectos de dicha impedancia de 

contacto sobre la atenuación se atenuarían para mayores frecuencias.  La resultados mostrados en la Figura 31 

ilustran muy bien esté fenómeno y ponen de manifiesto la tendencia que sigue el aumento de la impedancia de 

contacto sobre la atenuación manifestando que a partir de una determinado valor de impedancia de contacto 

para de aumentar mientras que al aumentar la frecuencia la diferencia de atenuación con respecto al modelo de 

referencia (el cual no tiene en cuenta efectos de impedancia de contacto) disminuye.  

 

3.2 Resultados de la comparación entre alimentación a tensión constante o 
intensidad constante 

A continuación, se obtiene la variación en base a la frecuencia de la tensión inyectada al cuerpo cuando la 

intensidad es constante y se compara con el modelo de referencia (alimentación a tensión constante de 1 V). El 

resultado se muestra en el siguiente par de gráficas (Figura 32). 
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Figura 32 – Comparación de los valores de tensión e intensidad entre la alimentación a corriente y a voltaje 

constante. 

 

Resulta interesante este resultado ya que para el modelo propuesto se comprueba que la frecuencia de 

operación para cumplir los límites de seguridad mediante la alimentación a tensión constante debe ser menor 

de 1MHz por lo que se concluye que, en el caso de alimentación a tensión constante la normativa de seguridad 

[31] establece un límite de frecuencia de operación para que la corriente inyectada esté dentro de los límites de 

seguridad. 

También se observa que para la alimentación a corriente constante, la tensión en las frecuencias más bajas es 

bastante elevada y, pese a que no hay limitaciones de seguridad en cuanto a tensión inyectada, se complica la 

alimentación debido al equipo o baterías empleadas. 

A efectos de equipo físico, resulta mucho más fácil la alimentación a tensión constante pero en ese caso hay 

que tener en cuenta que sin un estudio de la impedancia del cuerpo no se puede saber a priori la corriente que 

finalmente se inyectará lo que obliga utilizar un rango de frecuencias más bajo para cumplir con la normativa. 

Esto se comprobará en la siguiente sección en la que comprobamos las enormes diferencias que pueden existir 

en la impedancia para pequeñas variaciones de diámetro del brazo. 

También se estudiaron bioimpedancia, porcentaje de corrientes y atenuación comprobándose que entre ambos 

métodos de alimentación no existía diferencias apreciables.  

Con respecto al campo eléctrico resulta interesante que los perfiles de campo eléctrico a través de los tejidos se 

invierten (Figura 33). 
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Figura 33 – Perfiles de campo eléctrico a través de los tejidos para los dos métodos de alimentación  

Los las líneas con círculos equivalen a alimentación a intensidad constante y las líneas sin círculo a la 

alimentación a tensión constante. 

3.3 Resultados de la evaluación de la influencia de la resistencia de carga sobre la 
atenuación 

A continuación se muestra, para distintos valores de la resistencia de carga conectada al par de electrodos de 

recepción, la diferencia de atenuación con respecto al modelo de referencia el cuál no incluye ninguna 

resistencia (donde 𝑎 es igual a la atenuación definida en la ecuación 2.7 y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de atenuación 

obtenida para los parámetros del modelo de referencia que se muestra en la Figura Anexo 5). El resultado se 

puede observar en la siguiente figura (Figura 34). 

 

Figura 34 – Influencia de la resistencia de carga sobre la atenuación 
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Resulta bastante interesante el resultado obtenido ya que se observa que a medida que disminuye el valor de la 

resistencia de carga aumenta la atenuación y a medida que aumenta la frecuencia dicha diferencia disminuye. 

Se remarca la influencia de la resistencia de carga a 50 Ω ya que es común encontrarse con instrumentación 

con este valor en experimentos de la literatura así y que como se puede comprobar aumenta considerablemente 

la atenuación incluso a frecuencias cercanas al megahertzio. Esto no se suele tener en cuenta y como se 

comprueba esto falsearía las medidas obtenidas. Por otra parte se comprueba que los resultados obtenidos van 

acordes a los obtenidos en el estudio similar desarrollado en [91]. 

3.4 Resultados del análisis de la influencia del diámetro del brazo 

A continuación se muestra el efecto de la influencia del diámetro sobre la diferencia de atenuación con 

respecto al modelo de referencia. Para ello, se toma el valor del diámetro del modelo de referencia (10cm) y se 

realizan diferentes simulaciones variando un factor de multiplicación k aplicado a dicho valor de diámetro para 

cinco frecuencias de estudio 100 Hz, 1 kHz, 10 kHz, 40 kHz y 1 MHz. El resultado se muestra en la Figura 35 

(donde 𝑎 es igual a la atenuación definida en la ecuación 2.7 y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de atenuación obtenida 

para los parámetros del modelo de referencia que se muestra en la Figura Anexo 5). 

 

 

Figura 35 – Influencia del diámetro del brazo sobre la atenuación 

 

A partir de los resultados obtenidos en la Figura 35 se puede afirmar que la atenuación es inversamente 

proporcional al diámetro del brazo o dicho de otra forma, a medida que aumenta el diámetro del brazo 

disminuye la atenuación que sufre la señal. Por otra parte, prestando atención a las frecuencias de estudio 

observamos que a medida que aumenta la frecuencia de operación, mayor será la dependencia del diámetro 

sobre la atenuación de la señal.  

A continuación se muestran los resultados del porcentaje de corriente a través de los tejidos (Figura 36, Figura 

37, Figura 38). Se observan ligeras variaciones (casi despreciables) con respecto al modelo de referencia en 

grasa y músculo. Si disminuye el diámetro de brazo aumenta el porcentaje de corriente que circula a través de 

la grasa y disminuye el porcentaje de corriente que circula a través del músculo y viceversa en el caso que se 

aumente el diámetro del músculo. El porcentaje de corriente que circula a través de la piel permanece casi 

invariable y lo mismo ocurre con los porcentajes de corriente que circulan por las dos capas de tejido óseo 

(Figura Anexo 11 y Figura Anexo 12). También se observa que las variaciones en el porcentaje de corriente no 

parece que tenga un efecto en la frecuencia pues las curvas resultan separadas casi por la misma distancia para 
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cualquiera de las frecuencias. Es interesante debido a que como se ha visto la frecuencia si tiene un peso 

importante en la diferencia de atenuación con respecto al modelo de referencia en la gráfica anterior. 

 

 

Figura 36 – Porcentaje de corriente a través de la grasa para distintos diámetros del brazo 

 

 

 

Figura 37 – Porcentaje de corriente a través del músculo para distintos diámetros del brazo 
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Figura 38 – Porcentaje de corriente a través de la piel para distintos diámetros del brazo 

 

Por último se muestra los cambios de bioimpedancia ante las variaciones de diámetro (Figura 39). Se observa 

que las pequeñas variaciones del brazo (2 cm para un diámetro de 10 cm) se traducen en importantes cambios 

en la bioimpedancia lógicamente aumentando cuando aumenta el diámetro y disminuyendo cuando disminuye 

el diámetro. La conclusión aquí va en línea con el apartado anterior y es que estos cambios de bioimpedancia 

se traducen en cambios en la corriente inyectada para una alimentación por potencial constante. Por lo que se 

concluye que es muy necesario un análisis previo de las características corporales del sujeto y de la frecuencia 

de operación en la técnica IBC de acoplamiento galvánico para controlar que la corriente inyectada se 

encuentre dentro de los límites de seguridad para una alimentación a tensión constante de los electrodos.  

 

Figura 39 – Bioimpedancia en función del diámetro del brazo 
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3.5 Resultados del análisis de la influencia de las variaciones de espesor de tejido 
graso y muscular 

 

El primer resultado (Figura 40) es la evolución en frecuencias de la atenuación con respecto al modelo de 

referencia para distintos valores de un índice cociente entre espesor de músculo (M) y espesor de grasa (G). 

Las variaciones de espesor del tejido graso y tejido muscular se hacen en las mismas unidades para mantener 

el mismo valor de diámetro que el modelo de referencia (10 cm). Esto se puede observar mejor en la Figura 41 

que muestra la diferencia de atenuación con respecto al modelo de referencia (donde 𝑎 es igual a la atenuación 

definida en la ecuación 2.7 y 𝑎𝑟𝑒𝑓 es la respuesta de atenuación obtenida para los parámetros del modelo de 

referencia que se muestra en Figura Anexo 5). El resultado es interesante principalmente porque deja entrever 

que cuando la relación de espesor músculo/grasa (M/G) tiene un valor superior a 5 se observa que si aumenta 

dicha relación no aumenta más la atenuación y aparte, para frecuencias mayores a 100 kHz, la atenuación 

comienza a disminuir consiguiendo incluso resultados de atenuación menores a una M/G mayor (por ejemplo 

para M/G=8 a 500 kHz presenta menor atenuación que una M/G=2.6 pero para frecuencias mayores es mucho 

mayor la atenuación).  

 

Figura 40 – Atenuación para varias proporciones de espesor músculo/grasa (M/G) 
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Figura 41 – Diferencia de atenuación con respecto al modelo de referencia para varias proporciones de espesor 

músculo/grasa (M/G) 

 

A continuación se muestra el resultado de porcentaje de corrientes a través de los diferentes tejidos (Figura 42, 

Figura 43, Figura 44 y Figura 45). El resultado muestra un comportamiento lógico ya que al aumentar la 

proporción M/G más porcentaje de corriente va a través del músculo y menos a través del resto de tejidos 

(grasa principalmente, las variaciones de porcentaje de corriente en piel a frecuencias menores de 200 kHz y 

las capas de hueso son despreciables). El resultado cobra más interés cuando se compara con el obtenido en el 

estudio de la atenuación ya que se observa que, pese a que el tejido muscular es más conductivo que el tejido 

graso, al circular más corriente a través del músculo empeora la atenuación a frecuencias menores a los 100 

kHz. Esto se extenderá con el resultado de la siguiente sección.  

 

Figura 42 – Porcentaje de corriente a través del músculo para distintas proporciones de espesor músculo/grasa 

(M/G) 
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Figura 43 – Porcentaje de corriente a través de la grasa para distintas proporciones de espesor músculo/grasa 

(M/G) 

 

Figura 44 – Porcentaje de corriente a través de la piel para distintas proporciones de espesor músculo/grasa 

(M/G) 
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Figura 45 – Porcentaje de corriente a través del hueso para distintas proporciones de espesor músculo/grasa 

(M/G) 

3.6 Resultados de la evaluación del efecto de la conductividad del músculo 

 

En primer lugar se muestra la simulación de la atenuación variando la conductividad del músculo (Figura 46).  

 

Figura 46 – Influencia de la conductividad del músculo sobre la atenuación 

 

El resultado coincide con el comportamiento que se reportó por Wegmueller et al. en [32]. Al aumentar la 

conductividad del músculo aumenta la atenuación considerablemente. Este comportamiento se da 

prácticamente por igual en todo el rango de frecuencias (de ahí que las curvas sean paralelas) por lo que se 

concluye que este comportamiento es independiente de la frecuencia de operación. 

Como se observa en las siguientes gráficas de porcentaje de corriente a través de los tejidos (Figura 47, Figura 
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48, Figura 49 y Figura 50), al aumentar la conductividad del músculo lógicamente aumenta el porcentaje de 

corriente que fluye por él y disminuyen los porcentajes de corriente que fluyen por la grasa y el hueso 

esponjoso (las variaciones de corriente por la piel y el hueso cortical son despreciables). Del mismo modo, al 

disminuir la conductividad del músculo ocurre exactamente lo contrario. Este resultado coincide en cierta 

medida con el observado en el caso de estudio de la sensibilidad sobre las variaciones de espesor del músculo 

y de la grasa.  

La conclusión obtenida demuestra que, efectivamente, el tejido muscular hace que fluya la corriente más 

directamente entre el par de electrodos de transmisión extendiéndose menos hacia el par receptor. Por 

ello, este resultado permitiría afirmar que, desde el punto de vista de la técnica IBC de acoplamiento galvánico, 

resulta negativo que la corriente penetre hasta el músculo siendo la situación ideal que la corriente circule a 

través de la grasa a pesar de que la grasa sea menos conductiva que el músculo.  

 

Figura 47 – Porcentaje de corriente a través del músculo para distintos valores de conductividad del músculo 

 

Figura 48 – Porcentaje de corriente a través de la grasa para distintos valores de conductividad del músculo 
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Figura 49 – Porcentaje de corriente a través de la piel para distintos valores de conductividad del músculo 

 

 

Figura 50 – Porcentaje de corriente a través del hueso para distintos valores de conductividad del músculo 

 

Por último, se comprueba que la diferencia de corriente inyectada es casi despreciable hasta las altas 

frecuencias donde esta diferencia sigue siendo menor incluso al 2-4%.  La gráfica se puede ver en el Anexo 

(Figura Anexo 13). 
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3.7 Resultados del análisis de la anisotropía en la conductividad del músculo 

El primer resultado (Figura 51) es la respuesta frecuencial de la atenuación para distintos valores de longitud 

de canal (CH) en los casos de conductividad isotrópica y anisotropía desde 100 Hz a 100 MHz.  

 

 

Figura 51 – Atenuación para diferentes longitudes de canal y conductividad del músculo anisotropía 

 

Se observa que a medida que aumenta la longitud de canal más influencia tiene la anisotropía de la 

conductividad del músculo. Por otra parte a partir de 1 MHz tienden a confluir los resultados de anisotropía e 

isotropía en la conductividad del músculo.  

En la siguiente figura (Figura 52) se observa que el caso de anisotropía presenta una diferencia de atenuación 

con respecto al caso de isotropía que aumenta proporcionalmente con la longitud de canal. Pero a la longitud 

de canal que se ha contemplado a lo largo de este proyecto (5 cm) ambos casos son muy parecidos por lo la 

aproximación de conductividad empleada es correcta. En este caso la frecuencia de operación es 40 kHz. 
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Figura 52 – Atenuación a frecuencia de 40 kHz en función de la longitud de canal para anisotropía en la 

conductividad del músculo 

 

Por último se va a mostrar la densidad de carga variando la colocación de los electrodos (longitud de canal y 

distancia inter electrodo).  

Primero se muestra el resultado de la densidad de carga para distintas longitudes de canal y frecuencias tanto 

con conductividad isotrópica y  anisotropía. La distancia entre electrodos en estos casos es 12 cm. El resultado 

se muestra en  la siguiente tabla (Tabla 8). Como se puede comprobar, el resultado va en línea con los 

resultados de atenuación. Las diferencias con el caso de anisotropía en la conductividad del músculo se hacen 

mayores conforme aumenta la longitud del canal. Nuevamente, se observa que para la longitud de canal 

utilizado a lo largo del proyecto (5 cm) la aproximación de isotropía proporciona unos resultados 

similares a los de anisotropía. Esto queda muy bien reflejado en las siguientes figuras (Figura 53y Figura 

54). Se observa como a baja longitud de canal los resultados de anisotropía e isotropía tienen un 

comportamiento similar mientras que a mayores longitudes de canal la aproximación de anisotropía muestra 

mayor densidad de corriente debido a que la conductividad del músculo sigue la dirección del brazo (dirección 

de las fibras musculares).  
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Tabla 8 – Densidad de corriente para distintas longitudes de canal y anisotropía en la conductividad del 

músculo 

 Frecuencia = 100 kHz Frecuencia = 1 MHz 

 Isotropía Anisotropía Isotropía Anisotropía 

TX 

𝑡𝑙 = 12 𝑐𝑚 

  
 

 

RX 

𝑐𝑙 = 5 𝑐𝑚 

 
   

RX 

𝑐𝑙 = 10 𝑐𝑚 

    

RX 

𝑐𝑙 = 15 𝑐𝑚 
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Figura 53 – Densidad de corriente a través del brazo para isotropía en la conductividad del músculo 

 

 

 

Figura 54 – Densidad de corriente a través del brazo para anisotropía en la conductividad del músculo 
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4 CONCLUSIONES DEL PROYECTO 

 

 

lo largo de este proyecto se han estudiado diferentes casos de estudio basados en parámetros clave de la 

técnica IBC galvánica. De los resultados derivados de la investigación realizada se pueden extraer un 

conjunto de conclusiones que será listado a continuación: 

 

1. El efecto de la impedancia de contacto de los electrodos se focaliza principalmente a bajas 

frecuencias. El efecto de la interfaz electrodo-piel, según los modelos de electrodos publicados en la 

literatura, es mayor a frecuencias más bajas donde se observan desviaciones con respecto a la curva de 

bioimpedancia sin tener en cuenta la impedancia debida a la interfaz. Las diferentes dispersiones 

asociados a los diversos modelos electrodos pueden indicar una desadaptación de impedancias que se 

traduce en una menor corriente inyectada debido a una colocación incorrecta de los electrodos. 

2. En el caso de acoplamiento galvánico basado en alimentación a voltaje constante, la corriente 

inyectada al cuerpo depende de la bioimpedancia exhibida por el sujeto y la frecuencia de 

operación, por lo que es necesario su estudio previo para evitar inyectar niveles de corriente 

superiores al límite de seguridad. Debido a que pequeñas variaciones de las características 

corporales influyen bastante en la bioimpedancia (sobre todo por debajo de los 10 kHz) y que a 

medida que aumenta la frecuencia la corriente inyectada crece muy rápidamente hay que tener en 

consideración estos factores para la implementación de la técnica IBC. Por otra parte, esta 

consideración no aplicaría a la alimentación a corriente constante pero es necesario tener en cuenta 

que la tensión inyectada en las frecuencias más bajas es bastante elevada y, pese a que no hay 

limitaciones de seguridad en cuanto a tensión inyectada, se complica la implementación debido al 

equipo o baterías empleadas. 

3. La influencia de la resistencia de carga sobre las medidas es relevante para el rango de 

frecuencias de 100 Hz a 1 MHz. Se ha observado objetivamente en los resultados de simulación que 

la atenuación aumenta conforme disminuye la resistencia de carga. Este estudio tiene importantes 

implicaciones de cara a la implementación de los prototipos experimentales IBC ya que es habitual en 

la literatura que los autores utilicen dispositivos adaptados a 50 Ω y esto provoca un aumento 

considerablemente de la atenuación incluso a frecuencias cercanas al megahertzio.  

4. Desde el punto de vista de la comunicación IBC se ha observado que el hecho de que la 

corriente penetre hacia el tejido muscular se traduce en una atenuación mayor. Los resultados 

obtenidos permiten concluir que la corriente que circula por el tejido muscular fluye principalmente 

entre los electrodos del transmisor por lo que se extiende menos hacia el par de electrodos del receptor 

ya que la atenuación de la señal aumenta a medida que aumenta la conductividad del músculo. Por 

tanto, resulta más idóneo para la atenuación de la señal que la corriente circulase a través del tejido 

graso a pesar de tener menos conductividad. Los resultados del análisis de la sensibilidad de la 

conductividad del músculo resultan ilustrativos para entender las diferencias de mecanismos de 

transmisión entre dispositivos sobre la piel y subcutáneos para el IBC de acoplamiento galvánico.  

5. La desviación entre la anisotropía de la conductividad del músculo y la aproximación isotrópica 

aumenta a medida que aumenta la longitud de canal. Se observa en los resultados que si la 

conductividad sigue la dirección del eje longitudinal del músculo disminuye la atenuación con 

respecto a la conductividad isotrópica y dicha desviación de la atenuación aumenta proporcionalmente 

con respecto a la longitud de canal. 
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ANEXO  

NOTA: En todos los casos simulados en este trabajo, a menos que se indique lo contrario, las frecuencias de 

operación consideradas son (en Hz): 100, 150, 200, 250, 300, 350, 400, 450, 500, 550, 600, 650, 700, 750, 

800, 850, 900, 950, 1000, 1100, 1200, 1300, 1400, 1500, 1600, 1700, 1800, 1900, 2000, 2200, 2400, 2600, 

2800, 3000, 3500, 4000, 4500, 5000, 5500, 6000, 6500, 7000, 7500, 8000, 8500, 9000, 9500, 10000, 12000, 

14000, 16000, 18000, 20000, 22000, 24000, 26000, 28000, 30000, 32000, 34000, 36000, 38000, 40000, 

50000, 60000, 70000, 80000, 90000, 100000, 120000, 160000, 200000, 245000, 304000, 400000, 500000, 

600000, 700000, 800000, 900000 y 1000000. 

 

 

 

 

 

Figura Anexo 1 – Respuesta frecuencial de la bioimpedancia del modelo de referencia 
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Figura Anexo 2 – Diagrama de Cole de la bioimpedancia del modelo de referencia 

 

 

 

Figura Anexo 3  – Campo eléctrico a través de los tejidos y radiado del modelo de referencia 
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Figura Anexo 4 – Porcentaje de corrientes a través de los tejidos en el modelo de referencia 

 

 

Figura Anexo 5 – Respuesta frecuencial de la atenuación en el modelo de referencia 
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Figura Anexo 6 – Corriente inyectada para los modelos de electrodos de AgCl y cobre 

 

  

Figura Anexo 7 – Atenuación para los modelos de electrodos de AgCl y cobre 
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Figura Anexo 8 – Corriente inyectada del modelo de impedancia de contacto del caso GIB 

 

 

Figura Anexo 9 – Porcentaje de corrientes a través de los tejidos del modelo de impedancia de contacto del 

caso GIB 
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Figura Anexo 10 – Atenuación del modelo de impedancia de contacto caso GIB 

 

 

 

Figura Anexo 11 – Porcentaje de corriente a través del hueso esponjoso para diferentes diámetros 
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Figura Anexo 12 – Porcentaje de corriente a través del hueso cortical para diferentes diámetros 

 

 

Figura Anexo 13 – Diferencia de corriente inyectada para distintas conductividades del músculo 

 

 

 


