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RESUMEN

Las magnitudes térmicas del tejido vivo cada vez presentan mayor interés, particularmente
cuando se miden in vivo. Esta tesis doctoral trata sobre un sensor calorimétrico disefiado para
medir estas magnitudes de forma directa y no invasiva. El sensor implementa los principios
basicos de la calorimetria para medir in vivo el flujo de calor, la resistencia térmica equivalente y la
capacidad calorifica de una region de piel de 2 x 2 (4) cm?, con una profundidad de penetracion
térmica de 4 mm. Se presentan varias medidas experimentales realizadas con los sensores, y se
evaltia el orden de magnitud de los resultados obtenidos en varios sujetos y zonas del cuerpo
humano. Para ello, ha sido necesario el desarrollo de varias herramientas matematicas que han
permitido modelizar de forma rigurosa el fenémeno de transferencia de calor cuando se coloca
el sensor sobre la piel. Las herramientas empleadas son generalmente sistemas MIMO
(Multiple Input — Multiple Output). Se han utilizado modelizaciones a constantes localizadas
(RC) y también modelizaciones mediante funciones de transferencia (FT). Los modelos mas
relevantes son el modelo 4FT y el modelo RCB. Algunas aportaciones realizadas en este &mbito

son aplicables a instrumentos calorimétricos de otras areas.

Se han realizado medidas en siete zonas diferentes del cuerpo humano en 16 sujetos, en
varios ambientes y condiciones. El flujo de calor depende de la diferencia de temperatura entre
la piel y el entorno, y varia de 36 a 362 mW en 4 cm?, para una temperatura del termostato de
26° C. La resistencia térmica equivalente varia de 20 a 58 KW-. Es diferente en cada zona
estudiada y depende de varios factores anatdmicos y fisiologicos. La capacidad calorifica en
reposo varia de 4.1 y 6.6 JK", y también presenta un valor diferente en cada zona estudiada.
Esta magnitud depende principalmente de la composicion del tejido analizado. Se ha
efectuado un andlisis comparativo en el que se contrastan nuestros resultados con los
obtenidos en varios trabajos de autores distintos, in vivo e in vitro. En general existe coherencia
en las hipdtesis planteadas en torno a las propiedades anatémicas, el grado de hidratacion de
los tejidos, la realizacién de actividades, la influencia de las condiciones ambientales o los

cambios asociados a patologias.

No obstante, existen diferencias entre autores, especialmente en las medidas de flujo de
calor localizado mediante sensores de contacto. Estas discrepancias han sido estudiadas, y
responden a las diferencias en las caracteristicas del fendmeno de transferencia de calor que
tiene lugar cuando se realiza la medicion con los diferentes instrumentos. Las aplicaciones y
el interés por este campo han crecido notablemente en los ultimos afios. Las aportaciones en
este ambito pueden constituir un valioso complemento para el avance del conocimiento, y

para el desarrollo de procedimientos y técnicas de diagnosis de diferentes patologias.






ABSTRACT

Thermal magnitudes of living tissue are of increasing interest, particularly when measured
in vivo. This thesis deals with a calorimetric sensor designed to measure these magnitudes
directly and non-invasively. The sensor implements the basic principles of calorimetry to
measure in vivo heat flux, equivalent thermal resistance and heat capacity of a 2 x 2 (4) cm? skin
region, with a thermal penetration depth of 4 mm. Experimental measurements performed with
the sensors are presented, and the order of magnitude of the results obtained on various
subjects and areas of the human body are evaluated. For this purpose, it has been necessary to
develop several mathematical tools that have allowed rigorous modeling of the heat transfer
phenomenon when the sensor is placed on the skin. The tools used are generally MIMO
(Multiple Input - Multiple Output) systems. Localized constant and transfer function
modeling have been also used. The most relevant models are the 4FT model and the RCB
model. Some contributions made in this field are applicable to calorimetric instruments in

other areas.

Measurements have been performed in seven different areas of the human body in 16
subjects, in various environments and conditions. The heat flux depends on the temperature
difference between the skin and the environment, and varies from 36 to 362 mW in 4 cm?, for
a thermostat temperature of 26° C. The equivalent thermal resistance varies from 20 to 58 KW-.
It is different in each area studied and depends on several anatomical and physiological
factors. The heat capacity varies from 4.1 and 6.6 JK-}, and also presents a different value in each
studied zone. This magnitude depends mainly on the composition of the tissue analyzed. A
comparative analysis has been carried out, in which our results are contrasted with those
obtained in several works by different authors, in vivo and in vitro. In general, there is
consistency in the hypotheses put forward regarding anatomical properties, the degree of
tissue hydration, the performance of activities, the influence of environmental conditions or

changes associated with pathologies.

However, there are differences between authors, especially in the measurements of
localized heat flow by means of contact sensors. These discrepancies have been studied, and
respond to the differences in the characteristics of the heat transfer phenomenon that takes
place when the measurement is performed with the different instruments. Applications and
interest in this field have grown significantly in recent years. Contributions in this field can
constitute a valuable complement for the advancement of knowledge, and for the

development of procedures and techniques for the diagnosis of different pathologies.
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Capitulo 1. Introduccién

Capitulo 1
INTRODUCCION

Esta tesis doctoral trata sobre el disefio de un sensor calorimétrico para medir magnitudes
térmicas de la piel en sujetos vivos de forma directa y no invasiva. Esta investigacion
comprende el desarrollo técnico, tedrico y experimental del dispositivo, asi como el estudio de

los resultados térmicos obtenidos durante el desarrollo de varias campanas experimentales.

1.1. MOTIVACION

Existe tecnologia para caracterizar las magnitudes térmicas de la piel in vivo. No obstante,
la propia naturaleza de este tipo de medidas, unida a la compleja multidisciplinariedad que
implica la relaciéon de la propia fisiologia con las leyes de la transferencia de calor y la
termodinamica, ha propiciado la creaciéon de multitud de instrumentos diferentes a lo largo
del tiempo con el objetivo de medir las mismas magnitudes. La medicion directa del flujo de
calor, la conductividad térmica o la capacidad calorifica implica producir una perturbacion
térmica en el tejido que se desea estudiar. De este modo, el resultado de la medida debe ser
interpretado como la respuesta o reaccion del organismo a la perturbaciéon producida por el
instrumento para realizar la medida. Como consecuencia, en funcidén de la perturbacion
producida por el instrumento, pueden obtenerse diferentes resultados aplicando diferentes

dispositivos en el mismo sujeto y en las mismas condiciones.

El desarrollo de la mediciéon in vivo de las magnitudes térmicas de la piel del cuerpo
humano ha tenido su principal énfasis en la deteccion de la temperatura, y en menor grado,
del flujo de calor y la conductividad térmica. En cuanto a la capacidad calorifica, los resultados
de la tecnologia DSC (calorimetria diferencial de barrido) han hecho mucho menos necesario
el tener que desarrollar instrumentos para la medicion in vivo de la capacidad calorifica. Notese
que la variabilidad de la conductividad térmica cutdnea es muy elevada, debido a los
fendmenos de evacuacion o retencion del calor que presentan los organismos vivos, como por
ejemplo los fendmenos de vasoconstriccion y vasodilatacion; mientras que la capacidad
calorifica depende de la composicion quimica del tejido (en especial, el contenido en agua).
Este hecho hace que la correspondencia entre la capacidad calorifica del tejido in vivo y del
tejido in vitro sea significativa, cosa que no sucede con otras propiedades térmicas como la
conductividad térmica. A pesar de ello, varios trabajos recientes muestran el interés creciente
de la comunidad cientifica en la deteccion in vivo de la capacidad calorifica. En los tltimos 10
afios hemos desarrollado varios sensores calorimétricos, basados en los fundamentos de la

calorimetria, con el objetivo de caracterizar térmicamente la piel in vivo.




Capitulo 1. Introduccion

Las labores cientificas se han desarrollado en el Laboratorio de Calorimetria de la
Universidad de las Palmas de Gran Canaria, en colaboraciéon con el Instituto Universitario de
Microelectrénica Aplicada (IUMA). Estos dispositivos pretenden constituir un instrumento
util valioso en el campo de la medicién in vivo de las propiedades térmicas de la piel. El
dispositivo cuenta con un termostato programable en su interior, de modo que puede
funcionar en varias configuraciones diferentes. La magnitud de la perturbacién que produce
el sensor consiste en la unién repentina de dos superficies: la piel, y la placa de medicién del
sensor, que se encuentra a una temperatura programada por el termostato del sensor. A partir
de la implementacion del principio de funcionamiento de los calorimetros DSC (excitaciones
térmicas lineales sobre la piel), el sensor es capaz de medir la temperatura (°C), el flujo de calor
(W), la capacidad calorifica (JK) y la resistencia térmica (KW-') de una zona de piel con una
superficie de 2 x 2 (4) cm?. La profundidad de penetracion térmica de las medidas realizadas es de
unos 3 — 4 mm, pero este parametro puede programarse con facilidad mediante la variacién

de la velocidad y la amplitud de la excitacion térmica.

1.2. ANTECEDENTES

El inicio de esta linea de investigacion se remonta al afio 2010. En los primeros trabajos
(desde 2010 hasta 2015) se disefi¢ y construyd un sensor calorimétrico para medir el flujo de
calor superficial y localizado de la piel del cuerpo humano, dispositivo que denominamos S36.
Este sensor tenia una superficie de deteccion de 6 x 6 (36) cm?, y fue disefiado para medir en
zonas extensas de la piel como por ejemplo el abdomen o el muslo. Con este dispositivo, se
pretendia aplicar la tecnologia de la calorimetria basica al ambito de la medicina, midiendo el
flujo de calor de la piel de forma directa y localizada. En el disefio de este sensor se combinan
las tecnologias de un calorimetro isotermo y la de un calorimetro diferencial de barrido (DSC).
El dispositivo consiste en una termopila de medicion aislada en contacto con la piel y adosada
a un termostato programable. Este sensor opera con una resolucion de 15 mW y un rango de
medida de 0 — 2 W para una temperatura del termostato de 28 °C. En virtud de los resultados
obtenidos en varios experimentos y modelizaciones con este sensor, la aplicacion de esta

tecnologia resulto satisfactoria para la determinacion del flujo de calor [1, 2, 3, 4].

Sin embargo, con los componentes disponibles en el mercado, se observd que era posible
reducir el tamafo del dispositivo manteniendo unas condiciones de medida aceptables. Esta
reduccion de tamafio supondria dos ventajas. En primer lugar y mas importante, la posibilidad
de acceder a zonas mas pequenas de la piel como por ejemplo el talon, la mufieca, algunas
zonas de la cara, etcétera. En segundo lugar, al reducir el tamafo, la inercia térmica del
dispositivo disminuye, y las medidas se podrian realizar en menos tiempo. De este modo, en
2015 comenzo la construccion de dos nuevos sensores calorimétricos de menor tamafio que
denominamos S4a. Estos sensores tienen esencialmente el mismo disefio que su antecesor,
pero con un tamafio reducido de 2 x 2 (4) cm? Ademas, la construccion de dos sensores
idénticos permitiria la realizacion de medidas cruzadas. En la figura 1.1 se muestra una imagen

de los dispositivos: a la derecha el S36, y a la izquierda, el S4a.
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Figura 1.1. Comparacion entre el sensor S4a (izquierda) y el 536 (derecha).

Entre los afios 2015 y 2018, se realizaron varios experimentos y modificaciones técnicas,
tedricas y procedimentales para mejorar la operacion de los nuevos dispositivos S4a. Durante
el proceso, se fueron modificando paulatinamente varios componentes de los sensores para
hacerlos mas rapidos y precisos. También se realizaron multiples medidas en el cuerpo
humano en varios sujetos y en distintas zonas de la piel. Todas estas actividades permitieron
optimizar notablemente los tiempos de operacion y alcanzar una precision aceptable en la

determinacion del flujo de calor [5, 6].

Este proceso iterativo de mejora fue llevado a cabo en el marco del Trabajo de Fin de Master
realizado por el doctorando y dirigido por el mismo equipo que actualmente dirige esta tesis
doctoral. El trabajo de Fin de Master se titulo: “Minisensor calorimétrico para aplicaciones médicas.
Evaluacion del flujo de calor superficial y localizado del cuerpo humano”, y antecede a esta tesis

doctoral. De modo resumido, los resultados mas relevantes de este trabajo fueron [7]:

1) Se optimizo el sistema de control de temperatura, mediante una caracterizacion
rigurosa del efecto Peltier (enfriamiento) y también a través de un estudio experimental
de los controladores de temperatura. El resultado fue un controlador PID (proporcional

integral derivativo) capaz de alcanzar el estado estacionario en apenas un minuto.

2) Se valid6 experimentalmente un modelo calorimétrico empirico de 4 FT (funciones de
transferencia) y se desarrollé un proceso de deconvolucion capaz de identificar el flujo
de calor medido por el sensor y de separar la informacion en coeficientes con

significado fisico (valor estacionario Ao, pico de potencia A: y ecualizacion térmica Az).

3) Se realizaron medidas de flujo de calor en dos sujetos y tres zonas distintas de la piel

para diferentes temperaturas constantes del termostato del sensor (24, 28, 32 y 36 °C).

Uno de los resultados mas relevantes de este Trabajo de Fin de Master se originé en la
observacion experimental: el sensor era capaz de obtener mas informacion a parte del flujo de
calor, si se operaba de la forma correcta. Inicialmente esta tecnologia fue disefiada para medir
el flujo de calor (W). No obstante, era tedricamente posible medir ademas otras magnitudes

térmicas de la piel, como la conductancia térmica (WK™) y la capacidad calorifica (JK™).
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1.3. OBJETIVO DE LA TESIS

Los sensores calorimétricos desarrollados eran capaces de obtener informacion térmica
adicional ademas del flujo de calor. A partir de esta observacion se decidid continuar
investigando estas nuevas posibles aplicaciones en el marco de la presente Tesis doctoral,
comenzada en octubre de 2018. El objetivo principal de esta tesis doctoral es el desarrollo de
un instrumento médico que, en poco tiempo, sea capaz de medir la temperatura (°C), el flujo
de calor (W), la capacidad calorifica (JK') y la resistencia térmica (KW-!) de una zona localizada
de la piel, de forma no invasiva y con una profundidad de penetracién térmica aceptable. Para
alcanzar este punto ha sido necesaria la realizacion de varias actividades concretas a lo largo
de estos afios. Al comienzo de la tesis doctoral, fueron propuestos los siguientes tres objetivos

como pilares de la investigacion:

1) Mejorar la tecnologia de los dispositivos. Se busca un bajo nivel de incertidumbre y
una mejor resolucion, mediante la mejora mecanica de los componentes (hardware), el
disefio de herramientas computacionales especificamente disefiadas para el estudio del
fenomeno de transferencia de calor producido en el sensor (software) y la formulacion

de un modelo calorimétrico preciso del fendmeno de transferencia de calor.

2) Diseifiar un método para obtener la informacion térmica en el menor tiempo posible.
Se desea habilitar el sensor para que pueda medir la temperatura, el flujo de calor, la
capacidad calorifica y la resistencia térmica. Para ello se investigara la identificacion de
magnitudes térmicas en excitaciones lineales de temperatura, con el objetivo de realizar

su implementacion en los sensores S4a de forma no diferencial.

3) Aplicar esta tecnologia a 1a medicina. La finalidad de la investigacion es el desarrollo
de sensores ttiles para la medicina. Es fundamental, por tanto, utilizar los sensores en
sujetos vivos para determinar la informacion térmica de la piel, y estudiar estos
resultados para evaluar su utilidad. Para ello se realizardn camparnas experimentales

de diversa indole ateniendo a las posibilidades disponibles.

Cabe destacar que las actividades correspondientes a estos tres objetivos se han realizado
de forma coordinada a lo largo del desarrollo de la tesis doctoral. A medida que se mejoran
los dispositivos y se disefian nuevos métodos, se han programado campafias experimentales
en funcion de las posibilidades de los sensores. Al mismo tiempo, y en funcién de los
resultados y las observaciones realizadas en las campafias experimentales, se han ido
detectando varias posibles mejoras técnicas y también se ha obtenido informacién relevante
para el desarrollo de la metodologia. Este proceso iterativo ha resultado de gran utilidad.
También es importante recalcar que la declaracion del estado de alarma a causa de la situacion
de emergencia sanitaria provocada por el coronavirus COVID-19 en Espana ha supuesto una
ralentizacion de la investigacion. En estas circunstancias, las actividades cientificas realizadas
desde la declaracion del estado de alarma y hasta la fecha, han sido llevadas a cabo segtn las
posibilidades disponibles y atendiendo a las medidas de seguridad e higiene con el objetivo

de evitar la propagacion del coronavirus COVID-19.
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1.4. ORGANIZACION DE LA TESIS

Esta tesis doctoral se estructura en 7 capitulos, siendo el primero de ellos esta introduccion.
A continuacion, se expone el titulo y una breve descripcion de cada uno de los capitulos que

componen este documento:

CAPITULO 1. INTRODUCCION
En este capitulo se han expuesto la motivacidn, los antecedentes, los objetivos

de esta Tesis Doctoral y su estructura.

CAPITULO 2. ESTADO DEL ARTE

En este capitulo se expone el estado del arte del &mbito de esta Tesis doctoral,
comenzando con una descripcion del desarrollo de los instrumentos de analisis
térmico desde un punto de vista general, y enfatizando posteriormente en la
medicién in vivo de las magnitudes térmicas mas relevantes: la temperatura, el flujo

de calor, 1a conductividad térmica y la capacidad calorifica.

CAPITULO 3. PROTOTIPO EXPERIMENTAL

En este capitulo se realiza una detallada descripcion del sistema experimental,
distinguiendo sus tres componentes principales: los sensores calorimétricos, la base
de calibracion y la instrumentacion de medida y control. Exposicion del
funcionamiento del sistema mediante diagramas de bloques y explicacion del

algoritmo de control y medida.

CAPITULO 4. MODELOS CALORIMETRICOS E IDENTIFICACION

Descripcidn de los modelos calorimétricos utilizados a lo largo del desarrollo
de la Tesis Doctoral. Estos modelos definen el comportamiento fisico del sensor. Se
han desarrollado varios modelos calorimétricos, algunos de ellos de tipo empirico,
formulados mediante funciones de transferencia identificadas experimentalmente.
Otros modelos son analiticos, a constantes localizadas, y estan definidos mediante

sistemas de cuerpos conectados entre si mediante acoplamientos térmicos.

CAPITULO 5. DETERMINACION DEL FLUJO DE CALOR Y DE LAS
PROPIEDADES TERMICAS DE LA PIEL

En este capitulo se exponen los métodos utilizados para identificar, a partir de
las medidas experimentales, la informacion térmica del cuerpo humano. Una vez
han sido identificados los modelos calorimétricos en el capitulo anterior, se utilizan
algoritmos y métodos de deconvolucion para identificar las medidas realizadas en
el cuerpo humano y obtener asi el flujo de calor, la resistencia térmica equivalente y la
capacidad calorifica de la piel en la zona de medida.
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CAPITULO 6. MEDIDAS EN EL CUERPO HUMANO

En este capitulo se exponen las medidas experimentales realizadas en el cuerpo
humano y los resultados térmicos obtenidos en cada campafia experimental llevada
a cabo. Se analizan los resultados correspondientes al flujo de calor, la resistencia
térmica equivalente y la capacidad calorifica. Adicionalmente, se realiza una breve
discusidon relativa a cada una de estas magnitudes, comparando nuestros
resultados con los obtenidos por otros autores con métodos diferentes. Finalmente

se expone un estudio térmico temporal de una quemadura de segundo grado.

CAPITULO 7. CONCLUSIONES Y FUTURO DE LA INVESTIGACION

En este capitulo se recogen las conclusiones del trabajo realizado y se discute el
futuro de la linea de investigacion. También se exponen la produccion cientifica

fruto de este trabajo y la financiacién que lo ha hecho posible.

BIBLIOGRAFIA.

Finalmente, se expone un listado que recoge los recursos cientificos y técnicos

referenciados en este documento.
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Capitulo 2
ESTADO DEL ARTE

En este capitulo se expone el contexto en el que se encuentra esta linea de investigacion.
Primero se exponen las nociones basicas del drea de estudio, es decir, de la calorimetria y sus
aplicaciones. Posteriormente se explica el estado actual del campo especifico en el que se
desarrolla la investigacion, que es la calorimetria médica. Finalmente, se realiza una breve

descripcion de las tecnologias paralelas a los sensores calorimétricos objeto de la tesis.

2.1. CALORIMETRIA

En el estudio de los procesos fisicos, quimicos o bioldgicos, la energia desarrollada en el
proceso siempre ha sido una magnitud de gran interés. Esta energia puede ser medida
utilizando instrumentos calorimétricos, que han sido principalmente desarrollados en el
ambito del andlisis térmico [8, 9]. La calorimetria consiste en la medicién de la energia
desarrollada en un proceso, y esta disciplina también engloba el estudio y la mediciéon de
varias propiedades que influyen en la magnitud de esta energia, como por ejemplo la
capacidad calorifica o la conductividad térmica. La conductividad térmica define la cantidad
de energia que puede ser transferida a través del sistema. La capacidad calorifica es la relaciéon

entre la energia que recibe un cuerpo y el incremento de temperatura que experimenta.

La incertidumbre de las medidas calorimétricas es relativamente alta debido a la influencia
de perturbaciones externas, la falta de conocimiento del proceso en estudio y la frecuente
incapacidad para replicar con precision el proceso. En general los instrumentos calorimétricos
se calibran mediante disipaciones Joule y procesos de referencia conocidos de antemano [10].
La incertidumbre de las mediciones de energia puede llegar hasta un 10% segun sea el caso
[11, 12]. Para reducir esta incertidumbre, el proceso en estudio se desarrolla en un entorno de
estudio cerrado y controlado para reproducir con la mayor precision posible el proceso
analizado. La consideracion de procesos adiabaticos, isotermos o isoperibolicos permite una
mejor identificacion de los fendmenos. Por ello, y con frecuencia, es necesario fabricar
instrumentos especificos para cada caso, con la finalidad de reducir la incertidumbre de la
medicion. Esto ha propiciado el desarrollo de una gran variedad de instrumentos de andlisis
térmico [9]. Una de las condiciones imprescindibles para el correcto funcionamiento de un
calorimetro es evitar la influencia de los mecanismos de transferencia de calor no deseados
(generalmente radiacion y conveccion). Esto se logra, normalmente, a través de un correcto
disefio de los componentes del dispositivo en cuestion [13]. Por ejemplo, para reducir la

radiacion, es frecuente el uso de acabados espejo.
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En estas condiciones, la mayoria de los calorimetros suele considerar un proceso de
conduccion de calor en el que los procesos de radiacion y conveccidon no intervienen. De este
modo, el fendmeno estara caracterizado por la Ley de Fourier o alguna variacion de la misma.

Para un elemento diferencial de volumen tenemos (2.1):
w(t) = pc, i‘—]; +div(—AVT) (2.1)

Siendo w (t) la potencia desarrollada en Wm?, T la temperatura, p la densidad en kg m, ¢y
la capacidad calorifica especifica en JKg'K", y A la conductividad térmica en WK"'m" [14]. En
un sistema sencillo, considerando varios dominios, y siendo sus temperaturas homogéneas (la

misma temperatura en todos sus puntos), la ley puede expresarse del siguiente modo (2.2):
dT, &
W,=C—t+ 2 B(T-T) (2.2)
j=1

En este balance energético, la potencia Wi desarrollada en cada sistema o dominio i
considerado, es igual a la suma de dos términos. El primer término es el correspondiente a la
potencia que varia la temperatura del propio dominio, y que es proporcional a su capacidad
calorifica Ci (JK). Y el segundo es la potencia transferida por conduccion a los dominios
vecinos, y que es proporcional a la conductancia térmica entre dominios P;j (WK-) [15]. Estas
propiedades térmicas (capacidad calorifica y conductividad térmica), y otras como la
difusividad térmica, el calor latente o el poder calorifico; constituyen una informacion valiosa
y ampliamente utilizada en diferentes ambitos como la construccion, la climatizacion, el

disefio de motores, la ingenieria de materiales, etcétera.

Por ejemplo, en el Codigo Técnico de la Edificacion (CTE), el documento DB-HE Ahorro de
energia [16], contiene una guia para el calculo de la resistencia térmica total de diferentes
elementos de la edificacion y establece limites para asegurar la eficiencia energética de nuevas
edificaciones. Cuando se proyecta una edificacién, es conveniente reducir al maximo la
transferencia de calor entre el edificio y el entorno. El CTE dispone de un prontuario de
referencia para su uso técnico [17]. En la practica es frecuente instalar paneles de poliestireno
expandido (A = 0.03 WK''m™") entre muros de bloques de hormigon (A =2.30 WK''m™) para la
ejecucion de los cerramientos exteriores. Los materiales tienen conductividades térmicas muy
diferentes; notese, por ejemplo, la diferencia entre las conductividades del poliestireno
expandido (A = 0.03 WK''m™) y del cobre (A = 380 WK-'m). Aun mas asombrosa es la
conductividad térmica de los caloductos, ampliamente utilizados en electrdnica, llegando a
valores de 18000 WK"'m™ [18], unas 50 veces mds que el cobre en estado metdlico. Por otra
parte, para el desarrollo de cualquier instalacion de refrigeracion es fundamental el
conocimiento de la capacidad calorifica del refrigerante en cuestion y de sus calores latentes
de cambio de estado (principalmente los de evaporacion y fusion). Los calores latentes son
magnitudes que describen la cantidad de energia que absorbe una sustancia durante el cambio
de fase. En el ambito de los motores térmicos, un pardmetro esencial, ademds de las
magnitudes ya mencionadas, es la energia que puede liberar el combustible cuando se produce

la reaccion de combustion. Esta magnitud se denomina poder calorifico.
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La conductividad térmica, la capacidad calorifica, los calores latentes, el poder calorifico,
la difusividad térmica, etcétera son propiedades que se determinan mediante la calorimetria.
En las aplicaciones mencionadas hasta ahora, toda esta informacion se manifiesta a través de

prontuarios, tablas de datos y otros documentos de caracter similar [19].

Para elaborar estos documentos, se requiere la realizacion de miles de mediciones de gran
precision, que se realizan mediante instrumentos calorimétricos. Con el paso del tiempo, la
calorimetria ha evolucionado en un entorno multidisciplinar, y ha adquirido un papel mas

activo en el desarrollo tecnologico en muchas aplicaciones diferentes.

En la década de los 40 comenzé el desarrollo industrial de instrumentos calorimetros de
mano de empresas como SETARAM Instrumentation (Francia) [20] o IKA (Alemania). Ya en los
anos 20 los cientificos que constituirian la empresa IKA habian desarrollado un calorimetro
cuya finalidad era la medicién del poder calorifico de distintos combustibles [21]. Una gran
variedad de instrumentos calorimétricos se desarrollaria en los afios posteriores. A partir de
los afios 70, la calorimetria experimenté un crecimiento notable y comenzaron a surgir
numerosas empresas. Una de las novedades fue el uso de técnicas de calorimetria en el &mbito
de la ingenieria de materiales [13]. Mediante andlisis de muestras y experimentacion, se
pueden disefiar compuestos y aleaciones capaces de conservar sus propiedades mecanicas y
dimensionales en rangos de temperaturas mas adecuados a su ambito de aplicacion. Esto ha

resultado muy ventajoso en el campo de los polimeros reforzados con fibra (FRP) [22, 23].

La compania Thermometric (actualmente TA instruments) se especializd, por ejemplo, en la
construccion de microcalorimetros para el andlisis de mezclas liquidas en el ambito de los
calorimetros de titulacion (Isothermal Titration Calorimetry) [24], linea que también siguid
Malvern Panalytical en la década de los 70 [25]. Estas empresas, y otras, como Hitachi High-
Technologies o Metler Toledo han seguido desarrollando las tecnologias de andlisis calorimétrico
a niveles cada vez mas avanzados [26, 27]. Por ejemplo, hace pocos anos Metler Toledo
desarroll6 un calorimetro diferencial de barrido (DSC) de alta velocidad, denominado “flash
DSC”, que es capaz de caracterizar procesos que antes no se podian medir [27]. En la tabla 2.1

se muestra una descripcion de los equipos mas utilizados en la industria y su aplicacién.

Tabla 2.1. Técnicas de calorimetria [13].

Denominacién Principio de funcionamiento Aplicaciones

Se controla el flujo de calor y se . .
Reacciones, cambios de

Analisis térmico diferencial DTA estudia como respuesta la ¢
ase
variacion de la temperatura
Se controla la temperatura y se Reacciones, cambios de

Calorimetria diferencial de barrido DSC estudia como respuesta la fase, capacidad calorifica,

variacion del flujo de calor conductancia térmica [28]

Se calienta la muestra y se estudia o
P . Descomposiciones,
Analisis termogravimétrico TGA como respuesta la .
oxidaciones

variacion de la masa
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Denominacion

Principio de funcionamiento

Aplicaciones

Se calienta una muestra y se aplica

Cambios mecanicos y

Analisis termo mecanico TMA una carga normalizada para medir . .,
. . . dilatacion
cambios dimensionales
Se aplican cargas periddicas y
Andlisis dinamico mecanico DMA control térmico y se estudian los
propiedades viscoeldsticas Cambios de fase,
transiciones vitreas,
Durante el desarrollo de procesos curacién de polimeros
Andlisis térmico dieléctrico DETA térmicos se estudian la
capacitancia y la conductancia
Caracterizacion, durante una
Andlisis de gases desprendidos =~ EGA reaccion de descomposicion, de los Descomposiciones
gases desprendidos
Mientras se varia la temperatura, Cambios de fase,
Andlisis termo — 6ptico TOA se miden las reacciones superficiales,
propiedades dpticas cambios de color
Se aplica un calentamiento a un . .
i , i ) ) Cambios mecanicos y
Termosonimetria TS material y se estudia el cambio de .
) quimicos
sonido
Se aplica un calentamiento a una L, .
. ) . i Oxidacién, cambios
Termoluminiscencia TL sustancia y se mide la L.
L . magneticos
emision luminica
Se aplica un calentamiento a una
Termomagnetometria ™ material y se mide el cambio de Temperaturas de Curie

propiedades magnéticas

Estas técnicas, se utilizan en diferentes ambitos de la industria que van desde disefio de
polimeros y aleaciones hasta el andlisis de muestras de tejidos biologicos. De forma paralela a
este desarrollo, que ha tenido su principal impulso en la década de los 70, ha surgido una
nueva tendencia. A partir del final de la década de los 80 y principios de los 90, se popularizd
el uso de la calorimetria para el estudio de procesos metabdlicos en seres vivos. La esencia de
esta técnica no es novedosa: en el siglo XVIII Antoine Lavoisier teoriz6 sobre la relacion entre el
consumo de oxigeno y la generacion de calor en los seres vivos. Sin embargo, es en estas
décadas cuando se ha podido desarrollar esta disciplina de forma rigurosa. En los tltimos 35
anos [29, 30, 31, 32], empresas como COSMED, Columbus Instruments, MGC Diagnostics y TSE
Systems se han especializado en el desarrollo de esta tecnologia, dando lugar a un nuevo
campo de conocimiento: la calorimetria médica. Los sensores calorimetros objeto de esta Tesis
Doctoral se desarrollan en el ambito de la calorimetria médica. Su principio de funcionamiento
guarda cierta similitud con los calorimetros diferenciales de barrido (DSC) en cuanto a su
operacion (variacion lineal de temperatura). E1 DSC es uno de los equipos mas utilizados en
la practica. Entre sus aplicaciones, se encuentran la medicion del flujo de calor, de la capacidad

calorifica y, seguin estudios recientes, también es capaz de medir la conductividad térmica [28].
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A continuacion, se explicard como funcionan los DSC, y en el proximo apartado se
expondran algunas nociones de la calorimetria médica. La figura 2.1 muestra un esquema del
dispositivo. En un DSC, dos células de medicion son calentadas simultdneamente de forma
lineal a través de resistencias de calefaccion. El sistema de control aporta energia a las células,
mediante un controlador de temperatura calibrado. Una de las células hace de referencia y la
otra contiene la muestra a analizar. El sensor normalmente consiste en un sistema integrado

de termopares capaz de detectar la temperatura y el flujo de calor que recibe cada muestra.

Celulas de
mediciéon

Referencia / Muestra

ST T TR R T BTR R

[T STR AT  SIRR TRTR R

T

Resistencias
de calefaccion

Figura 2.1. Esquema bdsico de un calorimetro diferencial de barrido (DSC).

El calor suministrado por las resistencias de calefaccion es igual a la suma de los calores
necesarios para calentar las células, para mantener el equilibrio térmico y para calentar el
contenido de la célula (es decir, la muestra). La temperatura ambiental dentro del calorimetro
también es controlada. Dado que una de las células es una referencia, al restar las sefiales
calorimétricas proporcionadas por las termopilas de medida (tratamiento diferencial) el
resultado es el flujo de calor que corresponde a la muestra contenida en la célula. De este modo
se obtiene una funcién que relaciona flujo de calor que recibe la muestra y su temperatura. La
relacidon entre el flujo de calor aportado a la muestra y el incremento de temperatura que
experimenta (dg/dT) es la capacidad calorifica. El dispositivo sirve para determinar
caracteristicas de procesos que tienen una respuesta térmica, como por ejemplo cambios de
estructura, desnaturalizaciones, procesos de curacidn, transiciones, y un largo etcétera que
hacen de esta tecnologia una herramienta muy versatil para muchas aplicaciones diferentes.

En la figura 2.2 se muestran algunos dispositivos comerciales [33, 34, 35].

Figura 2.2. Imdgenes de dispositivos DSC. De izquierda a derecha, DSC — 3 (Metler Toledo) [33], DSC7000
(Hitachi) [34], DSC2500 (TA instruments) [35].
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2.2. CALORIMETRIA MEDICA

Definimos la calorimetria médica como la aplicacion de la calorimetria al estudio de
procesos biologicos del cuerpo humano in vivo. En este ambito, los procesos a analizar son los
procesos fisicoquimicos propios que se dan en el cuerpo humano. Esta disciplina implica un
problema o reto muy particular, que radica en la dificultad que conlleva aislar el fenémeno en
estudio, que puede ser global o local. El interés por las magnitudes térmicas del cuerpo
humano se remonta a muchos afios atras, y cada vez tiene mayor interés, siendo la temperatura

corporal (interior y superficial) la magnitud mas estudiada hasta la fecha.

En relacidn con la temperatura interior del cuerpo humano, se han realizado multitud de
trabajos. Podemos mencionar como ejemplo reciente, la utilizacion de sensores tipo pildora
para monitorizar la temperatura interior del cuerpo humano a lo largo de periodos de tiempo
largos (uno o varios dias) [36]. En cuanto a la temperatura superficial del cuerpo humano, con
el auge de gran variedad de cdmaras infrarrojas digitales, se han realizado multitud de
trabajos. En muchos casos, estas investigaciones tienen la finalidad de estudiar la interaccion
entre las condiciones ambientales y la termofisiologia del cuerpo humano [37]. En aplicaciones
mas relacionadas con la fisiopatologia, el estudio de la temperatura cutdnea permite detectar
y monitorizar estados febriles [38], y diversas patologias como por ejemplo alergias [39],
tendinitis [40], diferentes inflamaciones [41] y cancer de piel [42]. También es una magnitud
de interés en el estudio de dolencias tales como los reemplazamientos de rodilla [43, 44] y la
osteoartritis [45]. El cuerpo humano dispone de un sistema de regulacién que le permite
controlar su propia temperatura, utilizando para ello diversos mecanismos como la
respiracion, la sudoracion, el control del flujo sanguineo (vasodilatacion y vasoconstriccion),
etcétera [46]. El organo encargado de esta mision es el hipotdlamo. De este modo, la
temperatura interior normal del cuerpo humano se encuentra en un margen de 36.7 — 37.5 °C
[47]. Cualquier valor de la temperatura corporal fuera de este rango, indica claramente que
algo andmalo sucede. El uso de la temperatura como indicador estd muy extendido, siendo su

medicién un denominador comun en casi todas las especialidades de la medicina.

No obstante, en el estudio de los mecanismos de regulacion térmica, es de gran interés
conocer los balances de energia del cuerpo humano, tanto a nivel general, como en zonas
localizadas. Y esta es precisamente la finalidad de la calorimetria médica: medir la energia
desarrollada en los procesos bioldgicos. En este campo, se utilizan dos técnicas: la calorimetria
directa y la calorimetria indirecta. En ambos casos, todo gira en torno a la reacciéon quimica que

tiene lugar en cualquier ser vivo. De forma genérica y sencilla, podemos escribir (2.3):
Alimento + O: & Calor + CO:2 + H.0 (2.3)

El mecanismo principal de suministro energético de los organismos vivos consiste en la
produccion de trifosfato de adenosina (ATP) mediante fosforilacion oxidativa. Este proceso
consume oxigeno y tiene como subproductos CO: y agua [48, 49]. La cantidad de oxigeno
consumido y de diéxido de carbono generado guarda una relaciéon directa con la energia

desarrollada en los procesos metabdlicos del cuerpo humano [50].
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La calorimetria indirecta consiste en medir el volumen de didéxido de carbono generado
por el sujeto (VCO2) y/o el volumen de oxigeno (VO:) consumido. Conocida la concentracion
de los gases, se calcula el balance energético (de ahi, el adjetivo “indirecta”), la calorimetria

directa consiste en la medida directa del calor producido por el organismo vivo.

La calorimetria indirecta es mas sencilla que la calorimetria directa y ha experimentado un
crecimiento notable en los tultimos afios [29, 30, 31, 32]. Actualmente es la técnica mas usada,
en virtud de su reproducibilidad y precision en relacién con su costo [51]. En la medicina, se
usa la calorimetria indirecta como herramienta para la evaluacion de la tasa metabolica en
reposo [52, 53, 54], que es alterada por varias causas [55, 56]. El metabolismo varia en funcion
de diversos factores [57, 58, 59, 60] como la actividad fisica, la edad, sexo, peso, patologias, y
un largo etcétera. Esto implica respuestas energéticas muy variadas en funcion de la actividad
desarrollada por el sujeto. Por otra parte, la calorimetria directa presenta varias complicaciones
para llevarse a cabo, dado que requiere aislar completamente al sujeto y medir la cantidad
total de calor generado. Ambas técnicas, calorimetria directa e indirecta, se han desarrollado

conjuntamente con el objetivo de validarse mutuamente [61, 62].

El desarrollo de la calorimetria directa ha propiciado la construccion de gran variedad de
maquinas. Como ejemplos de estos equipos, podemos mencionar la cdmara calorimétrica de
Snellen, (Universidad de Ottawa) [63, 64], o el traje — calorimetro portatil de Webb [65, 66], basado
en la tecnologia utilizada por la NASA para el desarrollo de sus trajes espaciales. En la figura

2.3 se muestran imagenes de estos dos dispositivos.

Figura 2.3. Dispositivos de calorimetria directa. De izquierda a derecha, Cdmara de Snellen abierta [63], Cdmara

calorimétrica de Snellen con usuario en su interior [64], traje — calorimetro portdtil de Webb [62].

El desarrollo de la calorimetria indirecta ha avanzado en dos direcciones. Se han disefiado
equipos tipo habitacion, para medir con gran precision procesos metabdlicos. Como ejemplo
de estos equipos tenemos los suministrados por Maastricht instruments, disefados para medir
la produccion y consumo de CO: y VO, el gasto de energia, la tasa metabolica, etcétera [67].
También existen instrumentos compactos disefiados para adaptarse mejor a las necesidades
de distintos laboratorios. Los instrumentos mas usados en la actualidad son los de circuito

abierto [61]. En la figura 2.4 se muestran estos dos ejemplos de calorimetros indirectos [68, 69].
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Figura 2.4. Dispositivos de calorimetria indirecta. Izquierda: calorimetro indirecto de circuito abierto [68],

derecha: calorimetro indirecto tipo habitacion [69].

La calorimetria directa constituye el método mas preciso, pero su reproducibilidad y
operacion implican una cantidad de recursos al alcance de muy pocos laboratorios [70]. La
mayor cantidad de trabajos en calorimetria médica se realizan utilizando técnicas indirectas,
aunque es frecuente utilizar la calorimetria directa como punto de referencia estandar. En la
figura 2.5 se muestra el numero anual de publicaciones relacionado con cada una de las
técnicas de calorimetria mencionadas. El numero de publicaciones en calorimetria indirecta ha
incrementado notablemente desde los afios 80, mientras que el nimero de publicaciones de
calorimetria directa ha permanecido estable.

Publicaciones anuales en calorimetria médica

500

T T T T T T T T T

T T
- "Indirect calorimetry"
450 | - "Direct calorimetry" —

400
350
300

250

150
100

50

0
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Figura 2.5. Ntimero anual de publicaciones cientificas relacionadas con la calorimetria directa (en rojo) y con la

calorimetria indirecta (en azul). Datos obtenidos de “Web of Science”, Clarivate Analytics.
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2.3. SENSORES TERMICOS DE CONTACTO Y A DISTANCIA

El concepto de calorimetria en el &mbito de la medicina se aplica principalmente a medidas
globales, como se expone en el apartado anterior (calorimetria directa y calorimetria indirecta).
Sin embargo, la calorimetria aplicada a una zona localizada de un organismo vivo es un campo

significativamente menos explorado.

En la figura 2.6 se muestra una representacion de los articulos publicados anualmente en
los ultimos 50 afios relativos a las magnitudes térmicas de la piel. Se divide esta relacion en
cuatro grupos: temperatura de la piel (estudio general), temperatura de la piel (estudios
relacionados con la termografia), disipacion calorifica de la piel, y propiedades térmicas de la

piel (capacidad calorifica, conductividad térmica, difusividad térmica, etcétera).

Publicaciones anuales, itudes térmicas de la piel
400
T T T T T T T T T T T
- "Skin temperature (general)"
- "Skin temperature (thermography)"
350 | "Skin heat dissipation” |
- "Skin thermal propperties"
300 [ |
250 | |
200 | |
150 | |
100 | |
50 -
0 ol 5
1970 1975 1980 1985 1990 1995 2000 2005 2010 2015 2020

Figura 2.6. Nuimero anual de publicaciones cientificas relacionadas con las magnitudes térmicas de la piel. Datos
obtenidos de “Web of Science”, Clarivate Analytics.

Temperatura cutdnea. Como se expuso en el apartado anterior, la temperatura corporal
(interior y superficial) es la magnitud térmica del cuerpo humano mas estudiada. Gran parte
de los trabajos relativos al estudio de la temperatura de la piel (datos en azul en la figura 2.6)
estan relacionados de algiin modo con el uso de la termografia digital (datos en rojo en la
figura 2.6). Esta relacion es de aproximadamente 1 de cada 3 trabajos. Esta relacion se acenttia
en las dos ultimas décadas. Notese, paralelamente, el incremento notable de produccion

cientifica que tiene lugar en los ultimos afios.
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Disipacion calorifica. En cuanto al estudio del flujo de calor cutaneo (datos en amarillo en
la figura 2.6), se trata de un campo en crecimiento. Mas de la mitad de los trabajos se han
publicado a partir del afio 2007 y la mayor parte (>75%) corresponden directamente a las areas
de dermatologia y fisiologia. A partir del afio 2015 este campo ha experimentado un salto
significativo. Algunas aplicaciones recientes relacionadas con la medida del flujo de calor
consisten en el estudio de la vasodilatacion y la vasoconstriccion [71], la evaluacidn de las
respuestas termorreguladoras del cuerpo humano [72], el disefio de prototipos para

investigacion [73], y el estudio del confort térmico [74].

La variabilidad de la temperatura interior del cuerpo humano es relativamente baja [47],
(37 £0.50 °C). Sin embargo, el flujo de calor desprendido por el cuerpo humano presenta una
variabilidad mucho mayor. Es importante destacar este hecho: considerando la produccion
metabolica en diferentes circunstancias, el flujo de calor puede variar [75, 76] entre 3.8 mW/cm?
y 77 mW/cm?. En situaciones de reposo el cuerpo humano disipa menos energia [77]. En caso
de realizar actividades o ejercicio fisico, el cuerpo incrementa su disipacion calorifica [78],
hasta veinte veces mas que en situacion de reposo en los casos mas extremos. En la tabla 2.2 se

muestra una relacion de diferentes actividades y su disipacion calorifica asociada.

Tabla 2.2. Disipacién calorifica de una persona en diferentes actividades [75].

Actividad Disipacion calorifica
Dormir 3.8 mW/cm?

Sentado / trabajo de mesa 45 mW/cm?
De pie 5.1 mW/cm?

Caminar / bicicleta (75 W) 15 mW/cm?
Correr a 8 km/h 39 mW/cm?
Bicicleta (250 W) 51 mW/cm?
Correr a 16 km/h 77 mW/cm?

Los mayores valores de disipacion de la tabla 2.2 corresponden con situaciones de ejercicio
fisico intenso, en las que la temperatura interior del cuerpo humano alcanza valores mas
elevados de lo normal, llegando a cifras mayores de 38.5 °C [79] y, en algunos casos,
alcanzando hasta 40 °C [80]. El cuerpo humano evactia calor mediante varios mecanismos para
intentar mantener la temperatura interior en un rango determinado [46]. Esta pérdida de calor
se traduce en una disipacion al ambiente que es medible, y cada parte del cuerpo humano
disipa calor en diferente magnitud [81, 82]. Los mecanismos de sudoracién, por ejemplo, son
mas abundantes en unas zonas del cuerpo humano que en otras. Por otra parte, la presencia
de lesiones en los tejidos puede afectar a los mecanismos de termorregulacion [83], lo que
altera la transferencia de calor de forma local. Es facil deducir el interés que radica en la
medicion de la disipacion cutdnea. Generalmente, suelen usarse sensores de flujo de calor, que
consisten en termopilas disefiadas para ser aplicadas en la piel. En el dispositivo objeto de este
trabajo de Tesis, [1, 2, 3, 4, 5, 6, 7], también se utilizan termopilas, en una configuracion

consistente en su integracion en un dispositivo termostatico controlable.
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La medicion del flujo de calor mediante dispositivos de contacto entrafia una dificultad
particular: requiere de contacto directo entre sensor y piel para que se transfiera el calor por
conduccidn. De esta forma, cuando el sensor se coloca en la superficie humana, el flujo de calor

medido se corresponde con un estado perturbado de la piel, y no con su estado normal.

Por ejemplo, un sujeto disipa aproximadamente 87 W en reposo. De esta cantidad, un 20%
del calor se pierde por evaporacion y un 25% por respiracion [84]. Por tanto, el flujo de calor
transferido por conduccién, radiacién y conveccion a través de la piel serd de unos 48 W.
Suponiendo una superficie corporal de 1.7 m? obtenemos un flujo de calor de 10 a 12 mW en
4 cm?. Esto corresponde al flujo de calor cutaneo en su estado natural, es decir, cuando el sensor
no esta en contacto con la piel. Sin embargo, cuando se aplica un sensor, el flujo de calor suele
superar con creces el valor anterior. Este resultado experimental se explica por el aumento del
flujo de calor transmitido por conduccion, que es proporcional a la diferencia de temperaturas
e inversamente proporcional a la resistencia térmica del sistema. En el caso del sistema piel-
aire, para un ambiente cerrado sin corriente de aire perceptible, la resistencia térmica es de
aproximadamente 220 KW [82]. Cuando se aplica un sensor, el sistema piel-sensor tiene una
resistencia térmica mucho menor, que puede oscilar entre 10 y 20 KW' dependiendo del tipo
de termopila y de los materiales de su sustrato y encapsulado. Como consecuencia, el flujo de
calor medido por sensores de contacto puede ser muy superior al observado en condiciones
naturales, es decir, para una transferencia de calor piel-aire. Esta es la razon por la cual, al tocar
una superficie metdlica se siente frio, incluso si el metal estd a una temperatura igual a la del
ambiente. Esta sensacion de frio se debe al elevado flujo de calor transferido de la piel al metal,

facilitado por la alta conductividad térmica del metal.

Por dicho motivo, nuestro sensor cuenta con un termostato en su interior, de modo que la
excitacidon térmica que produce el dispositivo en la piel es conocida y controlada. En la figura
2.7 se muestra un esquema ilustrativo de este fenémeno. Considerando una temperatura del
aire de Te =20 °C (caso a), el flujo de calor cutaneo serd Wi. Si en contacto con la piel se halla
un cuerpo metalico de aluminio (caso b), también a Tee =20 °C, el flujo de calor en la zona de
contacto sera W2 > Wi. Se produce un incremento del flujo de calor, aunque la diferencia de
temperatura entre focos sea la misma. Esto sucede cuando se aplica cualquier cuerpo que tenga

propiedades térmicas diferentes que las del aire sobre la piel.
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Fiqura 2.7. [lustracion del cambio de transferencia de calor producido por la variacion de conductividad térmica.
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Propiedades térmicas. El nimero de publicaciones relativas al estudio de las propiedades
térmicas de la piel (datos en verde en la figura 2.6) esta experimentando un aumento notable.
Véase, por ejemplo, la diferencia entre el nimero de publicaciones en los tres ultimos afios y
el resto de la serie en la figura 2.6. Aproximadamente, uno de cada cuatro trabajos en este
campo se han publicado desde el afio 2018. La mayor parte de los trabajos (>70%), se relacionan

directamente con las dreas de ingenieria y fisica, en el &mbito del disefio de tejidos textiles.

Las propiedades térmicas de la piel se pueden medir mediante dos tipos de procedimiento.
En primer lugar, tenemos los procedimientos de medicion in vitro, que tienen lugar fuera del
organismo vivo: es decir, se obtiene una muestra del organismo vivo (biopsia) y se analiza
posteriormente con el instrumental adecuado. Por otra parte, los procedimientos in vivo
consisten en la medicion dentro del (o en el) organismo vivo. A continuacidn, se expone el
desarrollo de ambos métodos, enfatizando en las dos propiedades térmicas mas importantes:

la capacidad calorifica y la conductividad térmica.

Mediciones in vitro. Tanto la capacidad calorifica como la conductividad térmica pueden
determinarse a partir de muestras de tejido utilizando diferentes tipos de instrumentos. En la
actualidad, es frecuente la utilizacién de calorimetros DSC para el estudio de la capacidad
calorifica [85, 86]. Por otra parte, existe una gran diversidad de métodos [87] para medir la
conductividad térmica. En funcion de las caracteristicas del sistema en estudio, se utiliza un
método u otro. Por ejemplo, para la medicidn de la conductividad térmica de capas delgadas,
solidos granulados o liquidos suele utilizarse el método 3w, mientras que para solidos

isotropos suelen utilizarse métodos de tipo estacionario.

Como claro ejemplo de la utilizacion de la calorimetria para el estudio de tejidos humanos,
podemos citar el trabajo de Wiegand et al. (2013) [85]. Para analizar la capacidad calorifica de
diferentes tipos de tejidos, Wiegand utiliz6 un microcalorimetro SETARAM Micro DSC-II
aplicando una velocidad de calentamiento de 0.3 K min con un barrido de 0 a 100 °C. Como
resultado, Wiegand observo diferencias significativas en la capacidad calorifica de los tres tipos
de tejido que fueron analizados en el experimento. En el tejido correspondiente a una cicatriz
hipertrdfica, se obtuvo una capacidad calorifica un 43% inferior que el tejido intacto, y en tejido
correspondiente a una cicatriz queloide se obtuvo una capacidad calorifica un 98% superior.
Wiegand, al igual que muchos autores, asocid estos cambios de capacidad calorifica a las
variaciones de la cantidad de agua en los diferentes tejidos estudiados. Estas variaciones en la
cantidad de agua se deben al cambio en la composicion de los tejidos a causa de las lesiones.
En la figura 2.8 se muestra una ilustraciéon comparativa de estos dos tipos de lesiones [88]. A

la izquierda se muestra una cicatriz de tipo hipertréfica y a la derecha una cicatriz queloide.

Figura 2.8. Ilustracion de cicatrizacion hipertréfica (izquierda) y queloide (derecha) [88].
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Los resultados de este tipo de trabajos y otros similares pueden ser utilizados para la
creacion de bases de datos. Como ejemplo, tenemos la base de datos de IT’IS Foundation [89].
Esta fundacién de investigacion se originé en 1999 a partir de la iniciativa del Instituto Federal
de Tecnologia de Zuarich (ETHZ); y dispone de una amplia base de datos de propiedades
térmicas de tejidos humanos medidas con varias técnicas. Estas bases de datos constituyen un
excelente punto de partida para muchas labores de investigacion. Un ejemplo de aplicacion de
esta informacion es la formulacién de modelos biotérmicos de diversa indole. Gran parte de
estos modelos parten de una modificacion de la Ley de Fourier (ecuacion 2.1) en el que se

incluye un término correspondiente a la perfusion de la sangre que pasa por los tejidos:
ol .
w(t) = p,c, §+ div(-AVT)+gc (T-T,) (2.4)

En esta ecuacion w (t) es la potencia metabdlica desarrollada en Wm?, T la temperatura del
tejido, p: la densidad del tejido en kgm?, ¢t la capacidad calorifica especifica del tejido en
JKg'K", At la conductividad térmica del tejido en WK'm™, Ts la temperatura arterial de la
sangre, ¢s la capacidad calorifica especifica de la sangre en JKg'K y g es el flujo sanguineo
masico por unidad de volumen en kgs'm=3. A partir de esta ecuacion biotérmica, denominada
ecuacion de Pennes [90, 91], se han desarrollado modelos, concebidos para la caracterizacion de
fluctuaciones térmicas [92], para modelizar la trasferencia de calor en el sistema vascular [93],
o también para describir la distribucién de temperaturas de la piel y de los tejidos mas

profundos en las diferentes extremidades del cuerpo humano [94], entre otras utilidades.

Lo comentado hasta ahora demuestra el potencial de la calorimetria como complemento
atil en la medicina. El estudio de las propiedades térmicas de la piel in vitro se ha llevado a

cabo desde hace varias décadas y tiene resultados muy positivos.

Mediciones in vivo. El estudio de las propiedades térmicas de la piel con procedimientos
in vivo se ha desarrollado de forma muy diferente al caso anterior. Este tipo de medidas tiene
un interés muy elevado, dado que presentan la ventaja de constituir una fuente de informacion
en tiempo real del funcionamiento de un organismo vivo. Sin embargo, ciertas dificultades han
ralentizado significativamente el desarrollo de estos procedimientos y deben considerarse a la
hora de utilizar este tipo de procedimientos. A continuacion, se comentan brevemente dos de
estas dificultades, que radican en la propia perturbacion producida por la medida, y en la

profundidad de penetracion térmica del instrumento.

1) Perturbacién producida por la medida. Como se explicé anteriormente, la medida directa
del flujo de calor implica una perturbacidon térmica sobre el sistema en estudio. A la
hora de medir propiedades térmicas, la resolucion dependera en gran medida de la
magnitud y la velocidad de esta perturbacion. En virtud de la ecuacién 1, para medir
directamente la capacidad calorifica es necesario que exista una variacion de
temperatura (d1/dt), y para medir la conductividad térmica, es necesario que exista un
gradiente de temperatura (dT/dx). El sensor debe producir una perturbacion térmica en

el tejido para poder medir estas propiedades térmicas.
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Sin embargo, el cuerpo humano reaccionard a dicha perturbacion. Por ejemplo, si se
excita el tejido humano con un incremento de temperatura elevado, el tejido podria
reaccionar tratando de evacuar ese calor con rapidez, mediante la activacidon de las
glandulas sudoriparas. Claro estd, esto dependeria también de la cantidad de tejido

afectado por la medida. En este sentido, han de tenerse en cuenta dos factores:

- El significado de la medida debe ser entendido mas como una respuesta a una

perturbacién que como la representacién de un estado natural.

- Dado que se mide la respuesta a una perturbacién, dicha perturbacion producida por

el instrumento debe ser reproducible y estar caracterizada rigurosamente.

2) Profundidad de penetracion térmica. La profundidad de penetracion térmica (thermal
penetration depth) define la region bajo la zona de medida que puede ser térmicamente
modificada por el sensor, que se denomina zona afectada por el calor. El término “thermal
penetration depth” se popularizé a partir de los afios 80, pero en los afios 50 Burton ya
investigaba la influencia de este pardmetro en sus procedimientos, y como esto afectaba
a sus resultados [95, 96]. Cuando se miden las propiedades térmicas de un sistema no
contenible en el instrumento, dichas propiedades corresponderan directamente a la
zona afectada por el calor. Como cabe esperar, la profundidad de penetracion térmica
dependera de la magnitud de la perturbacion producida por la medida. En este tipo de
medidas, es conveniente caracterizar la profundidad de penetracion térmica. Por ejemplo,
si la profundidad de penetracion térmica de un instrumento es de 0.1 mm, las
propiedades térmicas medidas por el sensor seran las de los estratos exteriores de la
piel, y el resultado obtenido sera similar en cualquier zona del cuerpo humano. No
obstante, un instrumento que tenga una profundidad de penetracion térmica de 10 mm
permitiria medir las propiedades térmicas de una zona afectada por el calor mucho

mayor: una combinacion de tejidos mas profundos, ademas de la piel.

Estos dos factores condicionan los procedimientos experimentales en gran medida. No es
raro que en los ultimos 10 afios se hayan seguido publicando trabajos en los que la principal
novedad radica en la medicion in vivo de las propiedades térmicas de la piel, a pesar de que
esto lleva haciéndose desde hace 70 anos. A continuacidn, se expone el desarrollo de algunos

procedimientos de medicion de la conductividad térmica y de la capacidad calorifica.

Conductividad térmica de la piel. Se ha intentado medir la conductividad térmica de la
piel mediante procedimientos in vivo desde mediados de los afios 50 [95]. En los afios 60, se
realizaron mediciones in vivo de la conductividad térmica de la piel mediante la aplicacion de
dispositivos compuestos por sensores de temperatura y sistemas de calentamiento [96]. Este
procedimiento y sus variaciones son los mas utilizados actualmente (calentar y medir la
temperatura). Con el paso del tiempo han ido surgiendo mas métodos. Por ejemplo, en la
década de los 80, comenzaron a usarse dispositivos basados en el “Zero-heat flow method”
(tecnologia utilizada para la medicidon no invasiva de la temperatura interior de un ser vivo)

para la determinacion de la conductividad térmica en circunstancias de pre eclampsia [97].
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En la década de los noventa, durante el auge de la termografia digital, se realizaron varios
trabajos en los que se estudid la identificacion de las propiedades térmicas de la piel utilizando
para ello detecciéon por imagen [98, 99, 100, 101]. En 2012, Bortolino et al. [102] propusieron un
método para medir la resistencia térmica de contacto (no confundir con resistencia térmica) de la
piel mediante un método basado en calentamientos programados utilizando elementos Peltier.
Poco después, en 2016, Grenier et al. [103] estudiaron los efectos de las medias de compresion
sobre la microcirculacion cutanea mediante la evaluacion de la resistencia térmica de piel. Para

ello, utilizaron un instrumento disefiado para tal fin, denominado “Hematron”.

En 2018, Wang, L., et al [104], propusieron un método para predecir la resistencia térmica
de la piel, en el ambito del estudio de los fenémenos de vasoconstriccion y vasodilatacion. Para
ello, utilizaron un disefio experimental en el que se sometio a sujetos a diferentes ambientes
térmicos. La resistencia térmica de la piel se determind con medicion de temperatura y
medicién de la disipacion calorifica mediante sensores de flujo de calor (KM1, Kyoto
Electronics Manufacturing Co.). El resultado es un método que permite caracterizar los

fendmenos de vasoconstriccion y vasodilatacion a partir de la resistencia térmica de la piel.

Paralelamente en el mismo afo, T. Okabe et al [105] presentaron un trabajo en el que realiza
medidas de la conductividad térmica efectiva en diferentes zonas de la piel (mejilla, talon y
antebrazo) utilizando una técnica de pulsos de potencia (Pulse-power integrated-decay) [106].
En este trabajo se enfatiza sobre los efectos que tiene en los resultados experimentales la
profundidad de penetracion térmica del instrumento. En la figura 2.9 se muestra un esquema de
los dispositivos experimentales utilizados por Bortolino et al., Grenier et al. y Okabe et al.
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Figura 2.9. Dispositivos utilizados para medir la conductividad térmica de la piel in vivo. Derecha: dispositivo
utilizado por Bortolino et al. [102]). Imagen superior izquierda: dispositivo “Hematron” utilizado por Grenier et
al. [103]. Imagen inferior izquierda: dispositivo utilizado por Okabe et al [105].
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Capacidad calorifica de la piel. En cuanto a la medicion de la capacidad calorifica, ésta se
ha realizado principalmente mediante procedimientos in vitro. Hasta la década de los 80 [107],
en varios trabajos se midio la inercia térmica de la piel (magnitud que depende de la capacidad
calorifica) in vivo mediante métodos de irradiacidn, con el objetivo de hallar su conductividad
térmica. Posteriormente, comenzaron a emplearse las técnicas de calorimetria diferencial de
barrido (DSC) para la determinacion de la capacidad calorifica in vitro [108]. Dada la alta
eficiencia de las mediciones DSC, la medicion in vivo no se ha desarrollado tanto como en el
caso de la medicion in vivo de la conductividad térmica. A mediados de los 90, se popularizé
el uso del método 3w para medir capacidades calorificas de solidos y liquidos [109, 110]. En la
década posterior se discutio sobre la utilizacion de este método para realizar medidas sobre la
piel in vivo [111], principalmente para determinar la conductividad térmica. En la tltima
década se han desarrollado sensores a partir de la tecnologia 3w para medir la conductividad
térmica de la piel [112]. Sin embargo, esta tecnologia es capaz de medir, ademas, la capacidad

calorifica de la piel in vivo [113] mediante un correcto tratamiento de las sefiales.

En el afio 2013, Webb R.C. comenzd a investigar la aplicacion de matrices ultrafinas de
contacto para la caracterizacion térmica de la piel [114]. En 2014, utilizaron dispositivos
fotonicos para realizar esta actividad [115]. Estos dispositivos consisten en cristales liquidos
nematicos quirales microencapsulados, cuya fase varia en un intervalo de pocos grados,
adecuado al dmbito de aplicacién. Posteriormente, utilizarian dispositivos consistentes en
matrices de estructuras filamentosas metalicas, construidas con conductores de oro y cromo,
que funciona al mismo tiempo como sensor y actuador (tecnologia muy similar al método 3w).
Inicialmente el trabajo de Webb R.C. et at. se centrd en la determinacion de la conductividad
térmica y la difusividad térmica, pero en 2015 presentaron como resultado valores de
capacidad calorifica medida in vivo. A partir de la difusividad térmica, se determiné la
capacidad calorifica en diferentes zonas del cuerpo humano [113], con una profundidad de
penetracion térmica de aproximadamente 0.5 mm. En sus ultimos trabajos relacionados con
este tema, se menciona explicitamente la utilizacién del método 3w [116]. En la figura 2.10 se
muestra una imagen del dispositivo utilizado por Webb R.C. et al, la matriz ultrafina de
contacto. Sus métodos han dado lugar a una patente en el afio 2017 [117].

a b

Figura 2.10. Matriz ultrafina de contacto utilizada por Webb R.C. et al. [113].
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2.4. CONCLUSIONES

En el dmbito de la medicion in vivo de las magnitudes térmicas de la piel, varios
instrumentos han sido desarrollados a lo largo de las tltimas décadas. Sin embargo, la
complejidad derivada de la naturaleza de estas técnicas; y la dificultad de establecer modelos
rigurosos que relacionen las leyes de la transferencia de calor con la propia fisiologia del
cuerpo humano; ha ralentizado el avance del conocimiento. Para medir directamente el flujo
de calor, la capacidad calorifica o la conductividad térmica, es necesario producir una
excitacion térmica del tejido a analizar. La no consideracion del resultado de la medida como
una respuesta del cuerpo humano a la excitaciéon producida por el propio sensor, tiene como
resultado una informacién sesgada. Es frecuente la obtencion de resultados diferentes al
aplicar sensores diferentes, en el mismo sujeto y en las mismas condiciones ambientales y de

actividad fisica. Este hecho es destacable en el ambito de la medicién del flujo de calor.

Hay ciertos factores que deben considerarse cuando se miden magnitudes térmicas in vivo.
En particular, es de gran importancia la correcta caracterizacion de la excitacion térmica
producida por la medicion: debe tratarse de una excitacion definida y reproducible. Al mismo
tiempo, conviene plantear una buena modelizacion de la zona afectada por el calor. En particular,
dos parametros de gran interés son la resistencia térmica del sensor y la profundidad de penetracion
térmica en la piel que produce el sensor en cada medida. Estos valores son fundamentales a la
hora de realizar comparaciones entre autores. Estos factores parecen haber condicionado

considerablemente el desarrollo de los métodos de medida en los Gltimos afios.

La medicién in vivo de las magnitudes térmicas del cuerpo humano ha experimentado su
mayor desarrollo en la deteccion de la temperatura (interior y superficial), y en menor medida,
en la medicion del flujo de calor cutaneo. La conductividad térmica de la piel se mide mediante
procedimientos in vivo desde los afios 50 — 60, mediante sensores compuestos por elementos
calefactores y detectores de temperatura. A lo largo del tiempo estas mediciones han resultado
utiles en el campo de la medicina, particularmente en el estudio del flujo sanguineo cutdneo y
sus variaciones (vasoconstriccion y vasodilatacion). Paralelamente, se han desarrollado
métodos para identificar la resistencia térmica de la piel, mediante el uso de sensores de flujo
de calor y la medicion de la temperatura interior del cuerpo humano, planteando hipoétesis de
transferencia de calor en el &mbito del tejido vivo. En cuanto a la capacidad calorifica, ésta se
ha medido principalmente in vitro, mediante calorimetria DSC. El excelente resultado de esta
tecnologia ha hecho innecesario medir in vivo la capacidad calorifica de la piel. Desde hace
unos pocos afnos, la medicion in vivo de esta magnitud ha experimentado un creciente interés.
Varios autores han planteado la medicion de esta magnitud de diferentes formas y con
diferentes técnicas; siendo especialmente relevante el uso de matrices ultrafinas de contacto

para identificar — via difusividad térmica — la capacidad calorifica de la piel in vivo.

A continuacidn, en la tabla 2.3, se expone un breve resumen de algunos de los trabajos
relevantes en este campo citados hasta ahora, enfatizando en la medicién in vivo de las

propiedades térmicas: la conductividad térmica y capacidad calorifica.
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Tabla 2.3. Principales trabajos relacionados con la medicién de propiedades térmicas in vivo.

Conductividad / resistencia térmica Capacidad calorifica

Trabajo
WEKim?  KW1m? Jg K
(1968) WJBM van de Staak [96]
Medida en Muslo, antes (A) y A 039%9%
después (D) de ocluir el flujo D 042+9%
sanguineo. Trom =25 °C.
(2014) Li Gao, et al. [115] 23%HL 2.4
Medida en Muiieca, sujeto en 67% HL 2.9
reposo. Resultado en funcién 84% HL 3.0
de la hidratacién del tejido. 95% HL 3.1
(2014) E. Grenier [103]
Medida en Pantorrilla, sujetos Sinvenda  0.31#21%
en reposo, con enfermedad convenda 0.33+13%
venosa cronica. Trom =22 +2 °C.
(2015) Webb R.C. [113] Mejilla 0.42+10% Mejilla 2.5%7 %
Medida en Mejilla, talon, Talén  0.29 £13% talon 1.8+*9 %
mufieca, etc. Sujetos en reposo. Mufieca 0.38 +11% mufieca 2.1*6 %
(2017) Limei Tian [116]
R 025+8% R 15+x20%
Medida en Antebrazo, sujetos en
reposo (R) y con urticaria (U). U 033x6% U 18x18%
(2018) Wang L, et al. [104] 0.064
Medida en Antebrazo, sujetos en 0.049
reposo sometidos a diferentes 0.036
ambientes, Trom =18.1 a 32.3 °C.
(2018) Takahiro Okabe [105] Mano 0.43+4 %
Medida en mano, antebrazo y Antebrazo  0.35+3 %
talon, en reposo. Troom =26 °C. Taléon  0.26+4 %
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Capitulo 3
SISTEMA EXPERIMENTAL

En este capitulo se describen los prototipos experimentales de minisensor calorimétrico
utilizados y desarrollados en esta Tesis Doctoral. Se expone en primer lugar el hardware
(descripcion del sensor, la base de calibracion y el instrumental de medida y control).
Posteriormente se explica el funcionamiento del sistema (control de temperatura y relacién

entre variables) y finalmente, se expone su operacion (sistema de medida y control).

3.1. DESCRIPCION DEL SISTEMA

En este apartado se explican las caracteristicas técnicas de los componentes del sensor, asi
como su procedencia o proceso de manufactura. Se realiza una descripcion anadloga de la base

de calibracién y del instrumental de medida y control necesario para operar el dispositivo.

3.1.1. EL SENSOR CALORIMETRICO

El funcionamiento basico de los sensores calorimétricos utilizados en este trabajo es similar
al funcionamiento del sensor S36. Estos nuevos dispositivos (sensores S4a) son mas pequenos,

lo que los hace aptos para medir en superficies cutdneas mas pequefias, y con mayor rapidez.

El primer sensor con un area de medicion de 2 x 2 (4) cm? comenz0 a construirse en el afio
2015 y aun sigue operativo. El segundo sensor de este tipo, similar al anterior, fue construido
en el afo 2017 y estuvo operativo desde mediados del 2017 hasta julio del 2019, cuando resulté
gravemente dafiado tras un accidente de transporte. Durante este periodo pudieron hacerse
medidas cruzadas. Hasta la fecha, estos han sido los sensores que han sido utilizados en la
practica. No obstante, se han desarrollado algunos disefios. En el afio 2018, comenzé la
construccion de un sensor con la misma drea de medicion, pero con diferentes caracteristicas
constructivas, denominado S4b. Este prototipo y su disefio fueron desechados por dificultades
operativas de cardcter mecdnico. Por otra parte, actualmente se estan construyendo dos

nuevos sensores, denominados S4c. Atin no se ha finalizado su construccién.

En la figura 3.1 se muestra un esquema del sensor calorimétrico. El sensor consiste en una
termopila de medida (parte 2 de la figura 3.1), que se sitia entre una placa de aluminio (parte
1 de la figura 3.1) y un termostato (parte 3 en figura 3.1). La termopila de medida proporciona
la senal calorimétrica por efecto Seebeck, que es proporcional a la diferencia de temperaturas
entre las dos caras de la termopila. La placa de aluminio se apoya en la zona donde se medira

la disipacion calorifica: la piel del cuerpo humano, o una superficie de calibracion.
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El termostato consiste en un bloque de aluminio con dos orificios cuyos ejes forman un
plano paralelo a las superficies de las termopilas. En el interior de los orificios, se encuentran
una resistencia de calefaccion y un sensor RTD (resistance temperature detector). El termostato
dispone de un sistema de enfriamiento basado en una termopila de enfriamiento por efecto
Peltier, un disipador y un ventilador (partes 4, 5y 6 de la figura 3.1). Ambas termopilas de
medida y enfriamiento son idénticas. En la figura 3.1 se muestra un detalle del interior del
sensor en el que se aprecian las termopilas y el termostato. El perimetro del sensor, excluyendo
el ventilador y el disipador, se rodea con un aislamiento térmico de poliestireno expandido
(parte 7 de la figura 3.1) para disminuir las perturbaciones externas. Para reducir la

transferencia de calor por radiacién, se recubre con una fina capa de aluminio reflectante.

Para calibrar el sensor se ha construido una base formada por un bloque de material
aislante (parte 8 en la figura 3.1) que dispone de una placa de cobre que contiene una
resistencia para realizar calibraciones Joule (parte 9 en la figura 3.1). Ademads, la base de
calibracion tiene un sistema de sujecién magnética (parte 10 en la figura 3.1) que facilita el
manejo del sensor. La calibracion se realiza disipando potencias conocidas en la base mientras
se controla la temperatura del termostato del sensor. Estas mediciones de calibracion estan
disefiadas para intentar reproducir las condiciones de medida en el cuerpo humano. En el

proximo apartado se expone una descripcion mas detallada de la base de calibracion.

En 2019, previo a la realizaciéon de una campana experimental de medicion de propiedades
térmicas en diferentes zonas de la piel, se incorpord un termistor en el exterior del sensor (parte
11 en la figura 3.1), con el objetivo de medir la temperatura de piel en las proximidades del
sensor. Cuando se aplica el sensor sobre la piel, la temperatura en la superficie de medicion se

ve alterada por el propio dispositivo, y resulta conveniente contar con esta informacion.

Calorimetric
sensor

-
-

Figura 3.1. Esquema genérico del sensor calorimétrico (izquierda) e imagen (derecha).
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En la tabla 3.1 se enumeran los componentes del sensor. Algunos han sido adquiridos en
el mercado y otros son de fabricacion propia. La secuencia de montaje de los minisensores se

explica con detalle en trabajos anteriores [7].

Tabla 3.1. Listado de los componentes del minisensor

Elemento Origen

Fabricacion propia a partir de
placa, AL000692, Goodfellow

1 Placa de medicion de aluminio

2 Termopila de medicion HOT20-65-F2A, Laird
3 Termostato de aluminio Fabricacién propia
Termémetro RTD PT100KN1515, Omega

Fabricacion propia a partir de
hilo TFIR-005, Omega

Resistencia de calefaccion

4  Termopila de enfriamiento HOT20-65-F2A, Laird

5 Disipador de aluminio Fabricacion propia

6 Ventilador MF_20C05L, SEPA

7 Aislamiento térmico Fabricacion propia
Tornillos y tuercas de sujecion Acero, M 1.5
Sujecion exterior Perfil U 6 x 6 x 0.5 mm

11 Termistor NTC 55007 5k€2, Omega

A continuacidn, se describe con detalle cada componente del sensor:

> Placa de medicién de aluminio. La placa de medicion de aluminio tiene la funcion de

transmitir el calor disipado por la piel a la termopila de medida.

En los calorimetros, se trata de reducir al maximo las perturbaciones exteriores
aislando el proceso en estudio. En nuestro caso, al no ser posible el aislamiento
completo del proceso, se opta por amplificar el fenomeno de transferencia de calor
mediante la utilizacién de una superficie de contacto de alta conductividad térmica. Si
bien la conductividad térmica es determinante, la estabilidad dimensional, la rigidez y
la resistencia a la degradacion son propiedades necesarias para el funcionamiento

adecuado del sensor. Por ello, se considera iddneo utilizar aluminio de alta pureza.

Originalmente, se us6 una placa de 1 mm de espesor para el primer sensor S4a. En
el segundo sensor S4a, se utilizé una placa de 0.5 mm de espesor. Si bien la sensibilidad
mejord (en torno a un 9%), la rigidez de la placa era insuficiente, lo que finalmente
provoco la rotura de las termopilas. Posteriormente, con la construccion del sensor S4b

se utilizé una placa de 2 mm, idea que fue desechada en virtud del exceso de masa.

Las placas de medicidn estan construidas en aluminio de pureza 99.99% AL000692
de Goodfellow [118]. El componente consiste en una pieza de 20 x 20 mm? y 1 mm de
espesor. Para el montaje de los tornillos, se practican cuatro orificios de 2 mm de

didmetro en las esquinas, con una separacion entre ejes de 16 mm.
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» Termopila de medicion. La termopila de medicion es del tipo HOT20-65-F2A, del
fabricante Laird [119]. El sustrato estd compuesto de ceramica aluminosa y los
semiconductores de telururo de bismuto. La termopila tiene un espesor de 2.2 mm y

unas dimensiones de 13.2 x 13.2 mm?.
» La termopila de enfriamiento es del mismo tipo que la de medicion.

» Termostato. El termostato tiene la misma seccion que las termopilas, 13.2 x 13.2 mm?,
y un espesor de 4 mm. Los orificios son pasantes y de 2 mm de didmetro, cuyos ejes
forman un plano paralelo a las superficies de la termopila. La pieza se construye en
aluminio. A lo largo del desarrollo de la Tesis Doctoral, se ha comprobado el sensor
funciona mejor con una distancia entre orificios lo mayor posible. De este modo, la
temperatura del bloque es mas homogénea. Por otra parte, también se ha comprobado
que los termostatos de una pieza funcionan mejor que los termostatos partidos. El
termostato partido implica construir el termostato con dos partes iguales, simétricas en
el plano definido por los ejes de los orificios. El sensor 1 dispone de termostato partido,
y el sensor 2 disponia de termostato de una pieza. En los orificios se encuentran el

termdmetro y la resistencia de calefaccion.

o Termoémetro RTD. El sensor de temperatura del interior del termostato es una
termorresistencia PT100 KN1515, de Omega [120].

o Resistencia de calefaccién. La resistencia de calefaccion debe suministrar hasta 2W
en un orificio de 2 mm y 13.2 mm de profundidad. En el mercado no resulta sencillo
encontrar un cartucho de calentamiento con esas prestaciones. Tras realizar ciertos
experimentos con varias resistencias de constantan con diferentes recubrimientos,
la solucion idénea hasta ahora ha consistido en la utilizacién de hilo de constantan
teflonado del tipo TFIR-005, suministrado por Omega [121]. En los sensores, las
resistencias utilizadas son: Rs;= 16.85 Q y Rs>= 9.400 Q.

» Disipador. El disipador tiene unas dimensiones de 20 x 20 x 6 mm y es de aluminio.
Pueden utilizarse disipadores comerciales de esas dimensiones, en los que se practican

los orificios de 2 mm para los tornillos de sujecidn y las ranuras pertinentes.

» Ventilador. El ventilador tiene unas dimensiones de 20 x 20 x 8 mm y se alimenta con
una tension de 5V. El dispositivo es un MF_20C05L de SEPA [122].

» Aislamiento térmico. El aislamiento térmico del sensor cubre las termopilas y el
termostato. Consiste en placas de poliestireno expandido, de baja densidad. El
aislamiento estd compuesto de tres paneles, y el lado en el que se realizan las
conexiones estd aislado térmicamente mediante silicona, cuya funcién adicional es
estabilizar mecanicamente los conductores de los diferentes componentes. Alrededor

de este aislamiento, se coloca una capa de aluminio reflectante.

» Termistor exterior. El sensor de temperatura exterior del sensor esta mecanicamente

unido a la sujecion del sensor. El dispositivo es un termistor 55007, de Omega [123].
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» Tornillos y tuercas de sujecion. Dado que el dispositivo es un sensor térmico, el
contacto mecanico entre superficies ha de ser idoneo. Ademas de una fina capa de pasta
térmica conductora, la union solidaria entre componentes se realiza mediante tornillos

y tuercas de acero con rosca métrica de 1.5 mm.

El flujo de calor atraviesa la placa de medicion y la termopila de medida, llegando
al termostato. No obstante, la presencia de un puente térmico entre el disipador y la
placa de medicién a través de los tornillos supone un problema: parte del calor que
deberia ser medido por el sensor pasa directamente al disipador. Para evitar este
problema se han propuesto varias soluciones. En el S36, se utilizaron tornillos de teflon,
pero su deformacion desencadend inestabilidades dimensionales. En el primer sensor,
se llevo a cabo una reduccion del didametro de los tornillos en la zona del disipador, de
1.5 a 1 mm; para reducir el contacto entre tornillo y disipador. En el segundo sensor,
de forma andloga, se ensancharon los orificios del disipador de 2 a 2.5 mm. En el
prototipo S4b, se probd el uso de manguitos de polietileno para conectar los tornillos
de la placa con otros que partian del disipador, de modo que no hubiera contacto
metdlico directo. Habiendo evaluado estas soluciones, se concluyd que la deriva de
flujo de calor de los tornillos al disipador no resultaba lo bastante significativa como
para adoptar estas medidas. Actualmente se utilizan tornillos de acero, aunque una

solucion integrada sin tornillos de acero seria conveniente.

» Sujecion del sensor. Para que el experimentador sujete el sensor durante la medida, el
dispositivo dispone de un perfil U de aluminio de 6 x 6 x 0.5 mm, unido al disipador
mecanicamente mediante cierres de forma y tornilleria. En su interior, aloja los cables
de los componentes internos del sensor. El hecho de que este componente sea de
aluminio supone un problema similar al caso anterior, pero de mayor magnitud. El
calor de la mano del experimentador llega directamente al disipador, de modo que el
foco frio del termostato se ve alterado durante la medida. Para evitar esta transferencia
de calor, se optd por la utilizaciéon de un perfil de sujeciéon mas largo con un grueso
aislamiento térmico en su parte superior, mostrado en la figura 3.2. En futuros

prototipos, seria deseable utilizar perfiles de PVC para reducir aiin mas esta incidencia.

sk

Figura 3.2. Sujecion sin aislamiento térmico (izquierda) y con aislamiento térmico (derecha).
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3.1.2. LA BASE DE CALIBRACION

El sensor mide el flujo de calor que se transmite por conduccidn desde la piel al termostato
del sensor, a través de la placa de aluminio y la termopila de medicion. La placa de medicién
esta en contacto con la piel durante la medida, pero, cuando el sensor no esta colocado en la
piel, se requiere una referencia bien definida. Es necesario disponer de una buena linea de base
antes y después de las medidas. La base de calibracion realiza esta funcion: proporciona un

ambiente térmicamente aislado que permite realizar disipaciones Joule para calibrar el sensor.

La base de calibracion se utiliza, por tanto, con dos objetivos. El primero es disponer de
una referencia estable para la linea de base, y el segundo es identificar el modelo calorimétrico
del sensor. En esta Tesis Doctoral se han desarrollado varios modelos calorimétricos, cuya

identificacion y significado se expondran en el capitulo 4.

En la figura 3.3 se muestra la base de calibracion utilizada inicialmente para la operacion
de los sensores calorimétricos. Esta base de calibracion consistia en una superficie rectangular
de poliestireno expandido con una resistencia de calibracion de cobre, formada por una lamina

de cobre con un conductor de constantan en su interior.

Figura 3.3. Primer prototipo de base de calibracién de los sensores S4a.

Ha de tenerse en cuenta un hecho importante: cuando el sensor esta en funcionamiento, su
termostato interior disipa energia para mantener su temperatura en el valor programado. De
esta forma, el propio sensor calienta la base de calibraciéon; de modo que el ambiente
“térmicamente controlado” de la base de calibracion requiere de un tiempo para llegar al estado
estacionario. No tener en cuenta esto puede producir errores significativos. Por este motivo,
se opto por construir una base de calibracion mds robusta, en la que, ademas de la resistencia

de calefaccion, se pudiera medir la temperatura de la propia base.
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En la figura 3.4 se muestra una imagen de la nueva base de calibracion y del sensor 1
colocado en su receptaculo. La base esta preparada para la operacion simultanea de dos
sensores calorimétricos, lo que amplia el margen de posibilidades de medicion. Esta es la base
de calibracién utilizada actualmente. La base cuenta con un sensor de temperatura, lo cual
hace posible que ésta se pueda controlar a través de una correcta programacion de la
resistencia de calefaccion. Por otra parte, la nueva base también dispone de un sistema de
sujecion magnética que facilita considerablemente el manejo de los dispositivos, al no

necesitarse ambas manos para desacoplar el sensor de la base.

Figura 3.4. Base de calibracién actual, con el sensor 1 colocado en su receptdculo.

En la tabla 3.2, se enumeran los componentes de la base de calibracion. Posteriormente, se
especifican las caracteristicas de cada componente, su procedencia, y el desarrollo técnico de

los mismos a lo largo de la Tesis Doctoral.

Tabla 3.2. Listado de los componentes de la base de calibracion

Elemento Origen
Bastidor Fabricacion propia
8 Bloque aislante Fabricacién propia
9  Elemento de calibracion Fabricacion propia

Fabricacion propia, a partir de
laminas serie CU000, Goodfellow

Lamina de cobre

Fabricacion propia, a partir de
hilo CU045840, Goodfellow

Resistencia de calefaccion

Sensor de temperatura Kit 34307A, Keysight

10 Sistema de sujecion magnética Fabricacién propia
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» Bastidor. El bastidor consiste en una chapa de acero galvanizado de 1 mm de espesor,
plegada en forma de cajon abierto. La funcion principal del bastidor es dar masa al

conjunto de la base de calibraciéon. Las dimensiones del bastidor son 150 x 80 x 60 mm.

» Bloque aislante. El aislante térmico sobre el que se asienta el sensor esta constituido

por dos placas de poliestireno extruido, unidas entre si y al bastidor mediante forma.

» Elemento de calibracién. El elemento utilizado para realizar las calibraciones consiste
en una fina ldmina de cobre plegada sobre si misma; cuyo interior contiene la

resistencia de calefaccion y el sensor de temperatura.

Estos componentes estan separados entre si mediante un pequefo cilindro de laton
de 2 mm de didmetro, soldado con estafio a la placa de cobre. En el interior del cilindro

se encuentra el termopar, y enrollada en el exterior del cilindro, la resistencia.

o Ldmina de cobre. La lamina utilizada es de la serie CU000, de Goodfellow [124] y

tiene unas dimensiones (superficie de contacto con el sensor) de 10 x 10 mm?.

o Resistencia de calefaccion. La resistencia de calefaccion es un conductor de

constantan con recubrimiento de poliamida, CU045840, de Goodfellow [125].
o Sensor de temperatura. Se utiliza un termopar tipo J, 34307A, de Keysight [126].

Actualmente esta es la configuracion del elemento de calibracion. Debido a su poca
masa, el control de temperatura del elemento presenta inconvenientes: el margen de
temperatura programable es muy limitado, y debe tenerse en cuenta la posibilidad de

que se produzca saturacion debido a la ausencia de un sistema de enfriamiento.

En futuros prototipos, la solucion 6ptima se plantea en utilizar como elemento de
calibracion un bloque de aluminio macizo en vez de una lamina de cobre. El bloque de
aluminio tendria una configuracion y un tamano similar al bloque que contiene el

sensor en su interior, que tiene la funcién de termostato.

» Sistema de sujecion magnética. En la figura 3.5 se muestra un esquema de este sistema.
Este sencillo mecanismo tiene la ventaja de permitir manejar los sensores utilizando
una sola mano, y es el sistema utilizado actualmente. Basicamente, bajo cada uno de
los 4 tornillos de sujecion del sensor se colocan 2 imanes cilindricos de neodimio
separados por un cilindro de niquel. Estos imanes estan unidos al bastidor. Las
dimensiones del mecanismo se indican en la figura 3.5. Para minimizar la transferencia
de calor de los tornillos a los imanes, se colocan discos separadores de poliestireno

extruido entre las cabezas de los tornillos y los imanes superiores.

El aislamiento térmico entre las cabezas de los tornillos y los imanes de neodimio
es efectivo. A lo largo de la tesis se han realizado varias medidas; y se ha comprobado
experimentalmente que la deriva de flujo de calor por el sistema de sujecion magnética
o por los tornillos de sujecion no es significativa. La diferencia entre el calor disipado

por la base y el calor medido es en promedio del 0.2%, y hasta 1.6% en el peor caso [7].
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Figura 3.5. Ilustracion del sistema de sujecion magnética del sensor.

Sin embargo, en las tltimas mediciones se esta estudiando la calibracion del sensor
no solo a partir de disipaciones conocidas, sino también a partir de capacidades
calorificas conocidas. Dado que medir la capacidad calorifica supone incrementar la
temperatura del sensor, es posible que el propio sistema de sujecion implique
dificultades practicas, dado que su capacidad calorifica es de un orden de magnitud
detectable por el sensor. El poliestireno extruido tiene una conductividad térmica muy
baja, por lo que la zona afectada por el calor correspondiente al poliestireno extruido no

deberia presentar una capacidad calorifica de una magnitud significativa.

Por dicho motivo, en futuros prototipos se optara por una sujecion magnética que
no actte directamente en las proximidades de medicion del sensor. Una posibilidad en
desarrollo consiste en realizar la sujecion magnética en el perfil U de soporte exterior

del sensor, utilizando perfileria de PVC y placas de material ferromagnético.

3.1.3. INSTRUMENTAL DE MEDIDA Y CONTROL

Para operar el sensor, es necesario medir y almacenar varias senales, y programar las
salidas adecuadas. El sistema esta realimentando, por lo que, durante la medida se realizan
operaciones matematicas a partir de las entradas para controlar las salidas. A continuacion, se

muestra la relacion de instrumentacidon necesaria.
» Fuentes de alimentacidn.

o Cada sensor requiere una fuente de alimentacion triple programable. Actualmente
se utiliza una fuente triple Agilent E3631A, [127] de 80 W, con una salida de + 6V a
5A y dos salidas de + 25 V a 1A.

o Para los ventiladores, se utiliza una fuente HP 6216A 30V/0.5A [128]. La
alimentacion requerida por los ventiladores es constante, por lo que cualquier

dispositivo que proporcione 5V/0.2A en corriente continua es una fuente valida.
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» Adquisicion de datos y control:

o Se utiliza una unidad de adquisicion de datos Agilent 34970A y un multiplexor de
20 canales Agilent 34901A [129]. Con una unidad de adquisicién es suficiente para
operar dos sensores y la base de calibracion, aunque podria operar mas dispositivos

en caso de resultar necesario.

o Para almacenar los datos y realizar las operaciones matematicas pertinentes, se
utiliza un ordenador. Un programa desarrollado en Microsoft Visual C++ almacena
las variables medidas y controla el instrumento con un periodo de muestreo
determinado. Inicialmente se utilizaba un periodo de muestreo de un segundo,

pero desde octubre de 2019 se comenz6 a utilizar un periodo de medio segundo.

o Las fuentes de alimentacion, la unidad de adquisicion de datos y el ordenador
utilizado para almacenar la informacion y controlar las salidas se conectan entre si
a través del bus GPIB mediante USB / GPIB, Agilent 8§2357B [130].

En la figura 3.6 se muestra la instrumentacion descrita anteriormente, instalada en dos
configuraciones diferentes. A la izquierda, la instrumentacion estd instalada en una mesa de
escritorio del Laboratorio de Calorimetria, y a la derecha, en un soporte portatil para la
realizacion de medidas experimentales en el cuerpo humano, en una campana realizada en el
Laboratorio de Rendimiento Humano de la Facultad de Ciencias de la Actividad Fisica y del
Deporte de la Universidad de Las Palmas de Gran Canaria (ULPGC).

Figura 3.6. Instrumentacion en escritorio (izquierda) y en soporte portdtil (derecha).

Si bien el sensor es mas pequefio que la mayoria de los calorimetros, la instrumentacion
necesaria para operarlo hace que su transporte y utilizacion resulte aparatoso. En un futuro,
convendria construir un sistema integrado que permita usar los sensores con mayor facilidad.
Esto es posible, aunque es preceptivo previamente optimizar el disefio de los sensores y de la
base de calibracion. En la figura 3.7 se muestra un esquema detallado del conexionado de la
instrumentacion, el ordenador y el instrumento, indicindose claramente las salidas y las

entradas, el numero de conductores, los canales ocupados del multiplexor, etcétera.
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Figura 3.7. Esquema de conexionado de instrumentacion, instrumento y ordenador.
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3.2 FUNCIONAMIENTO DEL SISTEMA

En este apartado se explica el principio basico de funcionamiento del sensor calorimétrico.
Se enfatiza en la descripcion de las variables de entrada y salida y las relaciones entre ellas.

También se describe como funciona el sistema de control de temperatura.

3.2.1. PRINCIPIO DE FUNCIONAMIENTO

En la figura 3.8 se muestra un diagrama del principio de funcionamiento del sensor, en el
que se representan las variables de entrada y salida. Un bloque denominado sensor
calorimétrico contiene tres sub-bloques en su interior: el aislamiento térmico, el sistema de
enfriamiento y el conjunto termostato — termopila de medida. El sensor se sittia sobre un

bloque que representa la superficie del cuerpo humano.

calorimetric sensor

Troom P I Thermal insulation I
AT + hd +
Vpel £ | Peltier cooling system l L )
1 | p
calorimetric
T,(vef) thermostat signal
power >y
+ g, PID W, Thermostat block
. > and
control .
- measurement thermopile AT, P +
:\)—P Tz
Jll thermostat
W; measured power temperature

human body surface

Figura 3.8. Esquema de funcionamiento del sensor, colocado en el cuerpo humano.

El termostato del sensor funciona por calentamiento, con un foco frio estacionario. Es decir,
el sistema de enfriamiento produce un decremento de la temperatura por efecto Peltier. Este
decremento de temperatura ATy« depende de las propiedades de la termopila de enfriamiento,
del disipador y del ventilador. Dado que el ventilador funciona siempre del mismo modo, el
decremento de temperatura AT, depende directamente de la tension de alimentacion, V. El

termostato, por tanto, controla la temperatura tinicamente mediante disipaciones controladas.
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El decremento de temperatura AT,s depende cuadraticamente de la tension Vie. Esta

dependencia se identifica experimentalmente mediante una sencilla ecuacién (3.1):
2
AT, =ay+aV +al (3.1)

Los coeficientes de la ecuacion tienen el siguiente significado:

- El coeficiente a1 es negativo, y representa el efecto Peltier: al aplicar una diferencia
de tension a la termopila, ésta produce un decremento de temperatura que es

proporcional a dicha diferencia de tension.

- El coeficiente a2, positivo, representa la disipacién calorifica producida en la propia
termopila a causa de la circulacién de la corriente eléctrica. Esta disipacion es

proporcional al cuadrado de la tension.

- El coeficiente ao, positivo, representa el incremento de temperatura producido por

el ventilador, que es constante.

La temperatura del termostato se ve afectada por el decremento de temperatura ATy.. No
obstante, la temperatura del entorno también influye en el estado térmico del termostato, y su
influencia depende del aislamiento térmico lateral del sensor. Considerando el incremento de
temperatura que experimenta el termostato AT: a causa de la potencia disipada para controlar

su temperatura, W2, la temperatura real del termostato vendra dada por la siguiente expresion:

T,=1T,, +AT,, +AT, (3.2)

room pel

Para conseguir que T: sea igual a la temperatura deseada, Tz, se utiliza un sistema de
control PID (proporcional-integro-derivativo). En la figura 3.8 este bucle de control se sittia en
el exterior del sensor, dado que las operaciones son realizadas por el programa de control y
adquisicion de datos. El controlador determina la potencia W: que debe disipar la resistencia

de calefaccion para minimizar la diferencia entre la temperatura deseada y la real.

La diferencia entre la temperatura deseada y la real es el error &2
&,(t) = Tb, 0 () = T5(2) (3.3)

Y la ecuacidn del controlador es una funcién de dicho error:
t d
W, =K,&,(0)+K, [ &(t)-di+K, (1) (3.4)

Habiéndose determinado la potencia a disipar W5, se aplica un limitador de potencia. La
potencia minima a disipar es 0, y la potencia méxima es de unos 2W. Esta limitacion es

necesaria para evitar el sobrecalentamiento y la degradacion de la resistencia de calefaccion.

La sefial calorimétrica y(t) es el voltaje de la termopila de medida, que es proporcional a la
diferencia de temperaturas en sus superficies. En la superficie interior, la temperatura esta bien
definida por el termostato, y tiene un valor T2. En la superficie exterior de la termopila, unida

a la placa de medicién de aluminio, se recibe o emite la disipacion medida por el sensor, Wi.
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En el caso de la figura 3.8, esta disipacion procede de la superficie del cuerpo humano. Sin
embargo, la base de calibracion estd preparada para emitir disipaciones calorificas controladas.
Su disefio intenta reproducir un fenémeno de transferencia de calor parecido al que se da en
la piel. En la figura 3.9 se representa un esquema analogo al de la figura 3.8. En este caso, la

disipacion medida por el sensor proviene de la base de calibracion.

Como se comento anteriormente, la base de calibracion también dispone de un sistema de
control de temperatura. El controlador utilizado para la base de calibracién es un control PI
(proporcional-integral). Este controlador tiene unas ecuaciones similares a las (3.3) y (3.4), con

la diferencia de que no disponen de término derivativo.
81 (t) = T{ref (t) - T{ (t)

‘ (3.5)
W =K, +K,[ &()-di

Esta base permite emitir disipaciones controladas y conocidas para ser medidas por el
sensor. También permite realizar medidas con control de temperatura. Estas medidas resultan

utiles de cara a simular la homeostasis cutanea.

calorimefric sensor
Troom B I Thermal insulation I
| o c | ATpel + +
Vpel £ { Peltier cooling system f »{_
calorimetric
Ty(ref) thermostat signal
power » ¥
+ &, PID W, . Therm(;sl:i;t block
control -
—_ measurement thermopile AT, rw +
';\ H TZ
‘Ih thermostat
W; measured power femperature
Tl(l'e:[) Trm:lm
] > Thermostat block & T,
d control
base
calibration base temperature

Figura 3.9. Esquema de funcionamiento del sensor calorimétrico, colocado en la base de calibracién.

Finalmente, la relacion entre entradas y salidas esta definida por el modelo calorimétrico.

Se han desarrollado varios modelos, que se explicaran en el capitulo 4.

38



Capitulo 3. Sistema experimental

3.2.2. SISTEMA DE CONTROL DE TEMPERATURA

El control de temperatura se realiza con los sistemas de enfriamiento y de calentamiento.

Sistema de enfriamiento. El sistema de enfriamiento estd constituido por la termopila de
enfriamiento, el ventilador y el disipador de aluminio. El funcionamiento del sistema se
modela con una ecuacion cuadratica (3.1). Para caracterizar los coeficientes de dicha ecuacion,
se realiza una identificacion experimental: con el ventilador operando a su tension nominal y
los controladores de la base y del termostato desactivados, se aplican tensiones constantes a la

termopila de enfriamiento y se mide la temperatura del termostato (12).

A continuacion, se expone un ejemplo de identificacion. En la medida mostrada en la
figura 3.10, se aplican voltajes de 0.4, 0.8, 1.2, 1.6, 2.0, 2.4 y 0.4 V a la termopila de enfriamiento
de los dos sensores (sensor 1: S1 y sensor 2: S2), con un periodo de muestreo de un segundo.

En total, se programan 8 bloques, cada uno con una duracién de 900 segundos (15 minutos).

El bloque correspondiente a la primera tension de enfriamiento (0.4V) se repite al final para
disponer de una referencia con la que corregir la linea de base. Esta medida se realiz6 para una

temperatura del entorno de aproximadamente Troom = 26 °C.

T

~—~———
s1
s2

28

26

24
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20

temperature / °C

i

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

time /s

Figura 3.10. Curvas de temperatura de calibracion Peltier para cada sensor (51, S2).

Como puede verse, el funcionamiento de los dos sensores no es idéntico. En el sensor 2 se
logra una mayor reduccion de la temperatura del termostato que con el sensor 1. Esto puede
estar relacionado con la propia configuracion de los termostatos, el sensor 1 dispone de un

termostato partido, y el sensor 2 dispone de un termostato de una pieza.
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Es posible que el sistema de enfriamiento del sensor 1 sea menos efectivo para enfriar la

mitad inferior del termostato que el sensor 2.

Con un sencillo ajuste cuadratico entre los valores medios de ATy y de T2 (mostrados en
la tabla 3.3) se realiza la identificacion de los coeficientes de la ecuacidon de enfriamiento para

cada uno de los sensores.

Tabla 3.3. Resultados de la calibracion del sistema de enfriamiento.

Vet (V) 0.0 0.4 0.8 1.2 1.6 2.0 24
T. S1 2762 2437 21.74 1964 18.02 1691 16.30
T. S2 2745 2432 2143 1906 17.09 1559 14.53

A continuacion, en la figura 3.11 se muestra el ajuste de la curva de enfriamiento para el
sensor 1. Los puntos azules se corresponden con los datos experimentales y la curva roja es el
resultado de la ecuacion de enfriamiento. En relacion con el sensor 2, el ajuste es muy similar

y los coeficientes de la ecuacion difieren ligeramente.

2

T /°C
A pel

25

Vpel / V

Figura 3.11. Ajuste de la curva de enfriamiento para el sensor 1.

Las curvas obtenidas mediante el ajuste son las siguientes (3.6):

Sensor 1 AT 1.7-9.2V +1.01>

pel, S1 =

(3.6)

Sensor 2 AT 1.5-9.7V +1.21*

pel, S2 =
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Sistema de calentamiento. Conocidas las curvas de enfriamiento de cada sensor, se puede
controlar el decremento de la temperatura producido por los sistemas de enfriamiento de los
sensores. De este modo el termostato dispone de un foco frio. Durante el transcurso de las

medidas, este decremento de temperatura suele permanecer constante.

Como se explico anteriormente, el sistema de calentamiento consiste en controladores PID
para los sensores calorimétricos y controladores PI para las bases de calibracion. El controlador

PID de los sensores fue sustituido por un controlador PI en octubre de 2019.

Los parametros de estos controladores se determinan mediante el segundo método de
Ziegler — Nichols [131, 132, 133, 134]. Este método es idoneo para la obtencién de los parametros
del controlador a partir de la respuesta en estado estacionario, siempre y cuando se trate de

un sistema de orden superior al primero (3.7).

PID, . . = Kp [1 + % + Tds]

1

Plcontrol = Kp (I—F%j

(3.7)

El segundo método de Ziegler — Nichols consiste en aplicar un control proporcional,
habiendo fijado previamente Ti= ocy Ta= 0 (si procede). En el experimento, el valor de K, ha
de incrementarse desde 0 hasta un valor denominado critico, en el cual el sistema empieza a
desarrollar una oscilacion continua. Cuando se alcanza este estado, se pueden obtener los
parametros del controlador, que son una funcion de los valores criticos de proporcionalidad y
periodo K« y Per. El valor minimo de Ky en el que se da la oscilacion mantenida es K, y el
periodo de dicha oscilacidn es Per. El controlador opera directamente sobre el error €, que es la

diferencia entre la temperatura real y la programada.

Como ejemplo de calibracién de los controladores se expone la identificacion del
controlador de los sensores calorimétricos con un periodo de muestreo de un segundo. Las
demas calibraciones se realizan de forma idéntica. Parte de los trabajos realizados en esta tesis
doctoral se han realizado con un periodo de muestreo de un segundo y parte se han realizado

con un periodo de muestreo de medio segundo.

Para realizar la identificacion, se programan varias pruebas en las que la temperatura es
controlada de forma proporcional. La programacion de la prueba consiste en bloques de 150
segundos sin ningun tipo de control seguidos de 450 segundos con un control proporcional,
siendo la temperatura programada 25 °C. La tension de la termopila de enfriamiento se
mantiene constante en un valor Ve =1V, lo que implica un decremento de la temperatura de
unos 5 °C. Los valores de K, programados en la primera prueba, mostrada en la figura 3.12,
son los siguientes: K, =1.3,1.4,1.5,1.6,1.7,1.8, 1.9 y 2.0.

Como puede verse en la figura 3.12, el sensor 1 (color azul) comienza a presentar una
oscilacion mantenida a partir de un valor de K, superior a 1.4. Y el sensor 2 (color rojo),

comienza a desarrollar el mismo fenémeno para un valor de K, superior a 1.9.
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Dado que el método de Ziegler — Nichols toma como valores criticos los minimos en los que
comienza la oscilacion mantenida, es necesario realizar una segunda prueba experimental con
el objetivo de identificar estos valores criticos con mayor precision.

26

S$1

255

25

245

temperature / °C

24

23.5

23 | | | | | | | | | |
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000

time /s

Figura 3.12. Primera medida de identificacién del controlador, Ky =1.3:0.1:2.0.

Esta segunda prueba experimental es similar a la anterior y se muestra en la figura 3.13.
Para cada sensor, se aplican unos valores de Ky mas especificos. Para el sensor 1 los valores de
Ky son de 1.42, 1.44, 1.46 y 1.48 y para el sensor 2, los valores son de 1.92, 1.94, 1.96 y 1.98.

Observando la figura 3.13, la oscilacion mantenida en el sensor 1 comienza para K, = 1.46
(en la primera medida, el valor critico seria 1.50), y tiene un periodo de 16 segundos. En cuanto
al sensor 2, la oscilaciéon mantenida comienza en Ky =1.92 (en la primera medida, el valor critico
seria 2.00) y tiene un periodo de 20 segundos. Podrian realizarse mas medidas para identificar

con precision mas cifras, pero se considera que con la décima es suficiente.

Obtenidos los valores criticos, se calculan los pardmetros de los controladores PID de los
sensores, utilizando las expresiones propuestas por Ziegler — Nichols, mostradas en la tabla 3.4.

Este método resulta muy versatil para nuestra aplicacion.

Tabla 3.4. Expresiones de Ziegler — Nichols, segundo método.

Controlador Kp Ti Ta
P 0.500 Ker oc 0
PI 0.450 Ker 0.833 Per 0

PID 0.600 Ker 0.500 Per 0.125 Per
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Las funciones de transferencia de los controladores son, por tanto, las siguientes:

0.110

S

0.115

S1: AW, (s) :(0.876+ +1.752sjE(s)

(3.8)

S2: AW, (s) = (1.152+ +2.880sjE(s)
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Figura 3.13. Segunda medida de identificacion, Ky = (1.42: 0.02: 1.48), (1:92: 0.02: 1.98).

De este modo los controladores quedan definidos, y, conocida la curva de enfriamiento, el

sistema de control de temperatura estd completo.

A continuacién se muestra un ejemplo del funcionamiento del sistema de control de
temperatura de los sensores en la figura 3.14. El controlador utilizado es el PID con periodo de
muestro de un segundo. En la prueba experimental representada en la figura 3.14, se programa
el termostato del sensor para que su temperatura sea de 24, 26 y 28 °C durante 300 segundos
(grafica superior de la figura 3.14). En la gréfica inferior de la misma figura se muestra una
ampliacion de la estabilizacion térmica de 24 a 26 °C, definida por el rectangulo verde de la
grafica superior. Puede observarse una buena convergencia del sistema al régimen
estacionario. El tiempo de establecimiento, para un error de + 5 mK (estacionario), y un
incremento de la temperatura del termostato de 2K, es ligeramente inferior a dos minutos (91
segundos para el sensor 1 y 104 segundos para el sensor 2), como se aprecia en la segunda
grafica de la figura 3.14. Por otra parte, la magnitud de la sobreoscilacion y su duracion, es del

26% y 15 segundos para el sensor 1 y 25% y 19 segundos para el sensor 2.
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Figura 3.14. Prueba del sistema de control de temperatura calibrado con el sequndo método de Ziegler — Nichols,
y ampliacion de la estabilizacion térmica de 24 a 26 °C.
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Los controladores de la base de calibracion se identifican con el mismo método. Como se
comento anteriormente, en octubre del afio 2019 se realiz6 un cambio en el sistema y se redujo
el periodo de muestreo de 1 a 0.5 segundos. Aunque esto implica un gasto computacional
mayor, la estabilidad general del sistema mejord. En la tabla 3.5 se muestran los controladores
utilizados. Si bien la base de calibracidon respondid de forma positiva al cambio de periodo de
muestreo sin tener que recalibrar el controlador, el sensor 1 (inico disponible para entonces)
requirié de una recalibracion. Tras varios experimentos de diversa indole se encontré como

solucion optima la utilizacion de un controlador PI para el sensor, en vez de utilizar un PID.

Tabla 3.5. Controladores utilizados.

Controlador Tipo de Periodo de K ~ K
controlador muestreo  WK! WKlist  WKs
sensor 1 PID 1 0.876 0.110 1.752
sensor 2 PID 1 1.152 0.115 2.880
sensor 1 PI 0.5 0.600 0.080 0
base 1 PI 1y 0.5 0.130 0.024 0
base 2 PI 1y 0.5 0.130 0.024 0

En la figura 3.15 se muestra una prueba de funcionamiento del controlador PI de la base 2
(receptaculo de la base correspondiente al sensor 2). El tiempo de establecimiento, para un
error de + 5 mK y un incremento de temperatura de 2K, es de 96 segundos, y la sobreoscilacion

es del 50% con una duracion de 15 segundos.
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Figura 3.15. Prueba del sistema de control de temperatura de la base de calibracién 2.
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3.3. OPERACION DEL SISTEMA

En este apartado se expone la estructura del bucle de medida y control y la programacién

utilizada para controlar el dispositivo. Para el tratamiento de las sefales se utilizan diversos

codigos generalmente escritos en MatLab, pero para la programacion de la medida y del

control de temperatura se utiliza programacion en C++. Este lenguaje es idoneo para evitar

problemas con el periodo de muestreo dado su alto nivel de prioridad en el sistema.

3.3.1. DATOS DE ENTRADA

Los datos de entrada de cada medida se especifican en un sencillo fichero de texto plano

con formato .txt contenido en la misma carpeta que el programa ejecutable .exe. Los datos de

entrada son los siguientes:

» Nombre del fichero.

>
>

Periodo de muestreo (actualmente 0.5 segundos).

Numero de bloques (partes en las que se divide la medida). En cada bloque se puede

programar el comportamiento de cada sensor de forma independiente, mediante el

ajuste de los siguientes parametros:

El niimero de puntos del bloque, 1, (cada punto es medio segundo).
La tensidn de la termopila de enfriamiento Ve

La potencia disipada en la base de calibracion, Wi, inicial y final.

La potencia disipada en el termostato del sensor, W, inicial y final.
La temperatura del termostato del sensor, 17, inicial y final.

La temperatura del termostato de la base de calibracion, Tz, inicial y final.

En el mismo fichero, se especifican los valores de los pardmetros de los controladores

de temperatura de cada sensor y de cada receptaculo de la base de calibracion. Nétese

que tanto los sensores como los receptaculos de la base de calibracion estan preparados

para ser operados por control de potencia o por control de temperatura.

Cuando se programa un control de potencia, se especifica el valor de la disipacién

calorifica para que la fuente de alimentacion envie la potencia programada.

Cuando se programa un control de temperatura, el programa de control y medida
calcula en cada punto la potencia que debe disipar en el elemento para alcanzar la

temperatura deseada, segun lo explicado en el apartado anterior.

El control de temperatura permite programar un valor concreto y estacionario
(temperatura inicial Ti y final Tw iguales), y también permite programar una
variacion lineal de la temperatura (la temperatura pasa de Ti a Tw en np puntos) a

una velocidad de calentamiento o enfriamiento de AT / np = (Tiv -Tia) / 1p.
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3.3.2. ALGORITMO DE CONTROL Y MEDIDA

En la figura 3.16 se muestra el algoritmo que representa el programa de control y medida
de los sensores. Este programa ha sufrido cambios a lo largo de la tesis doctoral, con el objetivo
de adaptarse a las necesidades de la investigacion. Mas adelante, se describen el algoritmo

enfatizando en sus partes (inicializacion, medicion, y finalizacion de la medida).

initial data i > end

;

instruments initialization
and start measurement

;

measurement files creation
and opening

! 1

time counters and errors

mstruments shutdown

measurement files closing

initialization
A
for i = 1:nblo ()
measurement loop Y
VI

for j = Linp (1)

¥

errors calculation

T

data reading (DAC)
and writing

T

Wi calc outputs check and power
supply programming

]

t2 = clock

Figura 3.16. Esquema del algoritmo de medida y control.
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Inicializacion. Al ejecutar el programa, éste declara las variables de trabajo y lee los datos
de entrada, que se muestran en pantalla para su revision, tras la cual se pulsa una tecla que
reanuda el proceso. Entonces, el programa accede a los dispositivos a través de la red GPIB y
declara su denominacidn, y luego da instrucciones a cada fuente y a la unidad de adquisicion
de datos. A continuacion, se definen los datos iniciales de los controles de temperatura (las
resistencias de calefaccion, los limites de potencia y la inicializacidn de los errores). También
se genera el archivo de resultados de medida, en el que se escribe en cada instante. La escritura
en tiempo real resulta conveniente para conservar bloques ttiles en caso de fallo. Los errores

suelen consistir en saturaciones en el control de temperatura o fallos en el suministro eléctrico.

Medicién. Una vez realizado lo anterior, comienza el bucle de medicion, representado en la
figura 3.16 por el recuadro sombreado. El bucle contiene dos lazos anidados. El lazo exterior
(i =1: nuo) se corresponde con cada bloque, y el interior (j = 1: 1) con los puntos de cada bloque.
En el lazo interior, el primer condicional acttia como controlador del periodo de muestreo, y
su funcionamiento se basa en el acceso al propio contador temporal del equipo empleado para
realizar las medidas. Una vez el cddigo temporal se define, el programa comprueba si debe
realizar el control de temperatura o no. En caso de ejecutar el control de temperatura, el
programa calcula las potencias que debe suministrar, a partir de los errores & del periodo
anterior y aplicando las limitaciones de potencia. Comprobadas las salidas, y programadas en
las fuentes, se realiza la lectura de datos en el periodo actual, y se imprimen los resultados en
pantalla y en el fichero de resultados. También se calculan y almacenan los errores del proximo
periodo. El bucle se repite cada periodo de muestreo hasta el final del bloque, y a continuacion,
comienza el siguiente bloque. El programa da una alarma al inicio y final de cada bloque. Esta

caracteristica es idonea cuando deben realizarse medidas consecutivas en el cuerpo humano.

Finalizacion de la medida. Una vez el bucle de medida ha terminado, comienza la finalizacion
del programa de medida y control. Para ello, el programa en primer lugar cierra el fichero de
resultados. Posteriormente pone las fuentes a cero y cierra los dispositivos. Concluidas estas
tareas, el programa se cierra. La finalizacion del programa puede suceder de dos formas. La
primera es cuando se finalizan todos los bloques, y es automatica. La segunda opcion implica

que el programador decide terminar con la medida, pulsando para ello una tecla definida.

3.4. CONCLUSIONES

Se han construido dos sensores calorimétricos que permitiran hacer medidas cruzadas.
Cada sensor esta constituido por una termopila de medida y un termostato adosado en su cara
fria. La cara caliente de la termopila se aplica sobre la piel a través de una placa de aluminio
de 1 mm de espesor. La configuracion del sensor y su aislamiento térmico proporciona, en
estado estacionario, una oscilacion de la sefial calorimétrica menor de 0.2 mV y menor de 5
mK en la temperatura del termostato cuando ésta se programa constante. La instrumentacién
y el algoritmo de adquisicion y control, con un periodo de muestreo de 0.5 s, resultan idoneos

y eficaces para el funcionamiento del sensor.
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Capitulo 4
MODELOS CALORIMETRICOS E IDENTIFICACION

En este capitulo se describen los modelos calorimétricos utilizados en la Tesis Doctoral.
Estos modelos definen el comportamiento fisico del sensor. Se han desarrollado varios
modelos, algunos empiricos y otros analiticos. Los empiricos son modelos MIMO (multiple
input — multiple output) tipo caja negra. Los analiticos también son modelos MIMO, pero en
este caso el sistema de ecuaciones se construye aplicando un balance de energia a los dominios
considerados, y los parametros del modelo tienen significado fisico. El capitulo comienza con

una presentacion de los modelos y a continuacion, se describe cada uno y sus caracteristicas.

4.1. MODELOS DESARROLLADOS

A continuacidn, se presentan los modelos desarrollados en la Tesis Doctoral:

» Modelo 4FT. Desde el inicio, se ha usado un modelo empirico de cuatro FT:. Este modelo
relaciona dos entradas (las potencias del termostato y del cuerpo humano, Wiy W2) y

dos salidas (la temperatura del termostato del sensor, T2 y la sefial calorimétrica, y).

» Modelo 12FT. Entre noviembre de 2018 y enero de 2019 se desarrolld un modelo
empirico de 12 funciones de transferencia, cuyo objetivo fue el estudio de la dindmica
del sensor a partir del momento en el que se enciende el sistema. Este modelo considera
cuatro entradas: dos correspondientes al sistema de enfriamiento Vye y Viei?, y otras dos
correspondientes a las potencias del termostato del sensor y del cuerpo humano W1y
Wa. Las salidas del modelo son tres: la temperatura de la base de calibracion, T, la

temperatura del termostato del sensor, T2 y la sefial calorimétrica, y.

» Modelo RC. Entre enero y julio de 2019 se construy6 un modelo mixto que procede de
la relacion entre el modelo 4FT con un modelo analitico “a constantes localizadas” de dos

cuerpos. Las entradas y las salidas de ambos modelos son las mismas.

» Modelo RC compensado o modelo RCB. A partir de noviembre de 2019, se incorporé al
modelo anterior una nueva variable que representa el incremento de la temperatura
del entorno, que se denomina ATo. Este nuevo planteamiento del modelo analitico RC
de dos cuerpos tiene como objetivo la evaluacién de la capacidad calorifica que
representa el dominio donde se produce la disipacién Wi. La variable ATo permite tener
en cuenta los cambios que se producen en la temperatura que rodea al sensor cuando
el dispositivo se coloca sobre la piel. La incorporacion de esta variable reduce el tiempo

de medida dado que no se requiere linea de base final.
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4.2. MODELO 4FT

El modelo de 4FT (funciones de transferencia) tiene un origen previo al inicio de la tesis
doctoral. Es el modelo empirico mas utilizado hasta la fecha dada su robustez, sencillez y

versatilidad. Este modelo calorimétrico es la referencia basica para el resto de modelos.

4.2.1. DESCRIPCION DEL MODELO

Este modelo considera el sensor como un sistema lineal MIMO (multiple input multiple
output) de dos entradas y dos salidas. Las entradas son la potencia W: disipada en el
termostato y determinada por el controlador de temperatura; y el flujo de calor medido por el
sensor, Wi (procedente del cuerpo humano o de la base de calibracién). Este flujo de calor se
transmite por conduccion entre la superficie de medicidon y el termostato, a través de la
termopila de medicion. Las salidas son la sefial calorimétrica, y, proporcionada por la
termopila de medicion; y la variacion de temperatura del termostato del sensor, T2. La relacion

entre las variables se define con cuatro funciones de transferencia en el dominio Laplace:

FT,(s) FI(s))(AW,()) _(AY(s) @)
FT,(s) FT,(s) )\ AW,(s)) \AT,(s) '

Se trata de un sistema de ecuaciones diferenciales lineales de coeficientes constantes,
facilmente operable en el espacio de Laplace. Este solo tiene sentido si se considera como LTI
(linear time invariant). Los registros temporales de las medidas realizadas con el sensor parten
de un estado estacionario por lo que, al realizar la correccion de las lineas de base, los valores
iniciales de las sefales y sus derivadas son cero. En cuanto a los coeficientes del modelo, éstos
se relacionan con las propiedades térmicas de los elementos que lo constituyen (capacidades
calorificas y conductividades térmicas). Aunque estas propiedades varian en funcién de la

temperatura, el rango de funcionamiento del sensor permite no considerar esos efectos.

Las FTi estan formuladas con una notacion basada en la definicién de constante de tiempo,
en virtud del interés que tiene el tiempo de respuesta del sistema. Esto tiene la ventaja de
permitir una facil identificacion de las sensibilidades Ki, lo que simplifica la calibracion. Esta
formulacion es la siguiente, siendo z la constante de tiempo, #" la opuesta de la inversa del

cero y Kila sensibilidad o respuesta estacionaria a un escaldn unitario (sefial Heaviside):

HM (1+s7,) .
FT(s)=K, =10 7= —y = —/* 4.2)
[1.0+sz) g

En cuanto a la forma de las funciones de transferencia, la relacién sefial/ruido de las
medidas experimentales no permiten identificar mas de dos polos. Por esta razon, cada
funcion de transferencia FT: viene dada por la siguiente expresion:

*
(I+s7;)

FT(s)=K
=R st rs2y) (43)
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4.2.2. CONSIDERACIONES EXPERIMENTALES

La identificaciéon de los parametros del modelo se corresponde con la calibracion del
instrumento. Considerando las expresiones anteriores (4.1 y 4.3), el total de parametros a
determinar es 16. En la practica, se realiza una serie de consideraciones que simplifican el
proceso significativamente. Realizadas estas simplificaciones, se programa una medida de
calibracion, y posteriormente se aplica un algoritmo que identifica dichos parametros. De esta

forma, queda identificado el modelo y, por tanto, calibrado el instrumento.

En el caso general, la identificacion implica determinar 4 parametros para cada funcion de
transferencia (las constantes de tiempo 71 y 72, la opuesta de la inversa del cero #’, la
sensibilidad Ki), en total 16 pardametros. Las simplificaciones realizadas, previas a la

identificacion, son las siguientes:

» Constantes de tiempo. En virtud de los modelos de constantes localizadas ampliamente
utilizado en los calorimetros de conduccion de calor [15, 135, 136], se consideran los
mismos dos polos para todas las funciones de transferencia. Los resultados
experimentales obtenidos en la identificacién de este modelo confirman la validez de

esta hipdtesis. De esta forma, se reduce el niimero de pardmetros de 16 a 10.

» Determinacion de las sensibilidades. Utilizando el teorema del valor final, se puede
obtener la forma del sistema en régimen estacionario para una entrada escalon. A partir
de dicha expresion (4.4), las sensibilidades se hallan directamente a partir de los
diferentes estados estacionarios; por lo que estos parametros no son considerados en el

algoritmo de identificacion.
(Kl(s) Kz(s)J(AW](s)j:(AY@j @)
K.(s) K,())\AW,(s)) \ATy(s)

4.2.3. MEDIDA DE CALIBRACION

El método resultante implica, en primer lugar, una identificacién de las sensibilidades.
Posteriormente, se ejecuta algoritmo que identifica 6 parametros: las dos constantes de tiempo

71y ©y las cuatro inversas de las opuestas de los ceros =o', »°, &'y .

Para determinar el modelo y, por ende, completar la calibracion del instrumento, se realiza
una medida de calibracion. Esta medida esta disenada para facilitar la determinacion de cada
parametro mediante un adecuado control de las sefales. La figura 4.1 muestra una medida de

calibracién del modelo, que se realiza de la siguiente manera:

» En primer lugar, la temperatura del termostato del sensor se establece en T2 =28 °C, y

se mantiene asi hasta que se alcanza el estado estacionario (zona a en la figura 4.1).

» DPosteriormente, se programa un salto de 6 K en la temperatura del termostato, y se
mantiene asi (T2 = 34 °C) hasta que el sensor alcanza nuevamente el estado estacionario

(zona b en la figura 4.1).
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> En el intervalo de tiempo definido por la zona b, la resistencia de calefaccion situada
en la base de calibracion produce una disipacion Joule de 0.3 W (W1 = 0.3) hasta que se
alcanza el estado estacionario (zona c en la figura 4.1).

» A continuacion, finaliza la disipacion y, las sefiales se estabilizan y vuelven al estado

estacionario para la temperatura del termostato 1> = 34 °C (zona d en la figura 4.1,
similar a la zona b).

» Finalmente, se vuelve a programar la temperatura inicial del termostato, T> = 28 °C
(zona e en la figura 4.1, similar a la zona a).
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Figura 4.1. Medida de calibracion para el modelo 4FT (las lineas de base de todas las sefiales fueron corregidas).

Durante el transcurso de la medida, el sensor se encuentra inmdévil en su receptaculo de la
base de calibracion. La potencia medida por el sensor es la potencia disipada por la propia
resistencia de calefaccion incorporada en la base de calibracion. De este modo, en las medidas
de calibracién, tanto las entradas como las salidas del sistema (Wi, W2, T2 e y) son sefales
conocidas, lo que permite identificar el modelo.
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Las zonas a, b, ¢, d y e representan los diferentes estados estacionarios. A partir de la
expresion (4.4), podemos aislar las sensibilidades Ki. de esta forma obtenemos las relaciones
mostradas a continuacion, que permiten el calculo de las sensibilidades utilizando los valores

estacionarios de las curvas en las zonas 4, b, ¢, d, e de la figura 4.1.

 N-KAW, | [ AT, -K.AW,

S A AT

L 1 bec L 1 be (45)
KZ:AA;/} K“:AA;;}

L 2 lab L 2 lab

Después, se identifican el resto de parametros mediante un algoritmo que minimiza el
error entre las salidas experimentales y las salidas calculadas. Se distingue entre sefiales
experimentales, que son las senales reales medidas o controladas, y las sefales calculadas, que
son las reconstruidas por el modelo en el algoritmo de identificacién. En la figura 4.1 se
muestran tres graficas. En la primera gréfica se muestra la sefial calorimétrica experimental
(exp) y la calculada (cal). En la segunda grafica se muestra la temperatura del termostato del
sensor, experimental (exp) y calculada (cal). En la tercera grafica se muestra la potencia medida
por el instrumento, Wi (conocida, dado que procede de la resistencia de calefaccion instalada
en la base de calibracion) y la potencia disipada en el termostato del sensor, W2 (también

conocida). La linea de base de todas las sefales representadas ha sido corregida.

4.2.4. ALGORITMO DE IDENTIFICACION

Habiendo determinado las sensibilidades a partir de los diferentes estados estacionarios,
se procede a identificar el resto de pardmetros del modelo (polos y ceros de cada FTi). Para ello
se usa un método iterativo basado en el algoritmo de Nelder-Mead [137, 138]. Este método
minimiza un criterio de error entre las sefales calculadas con el modelo (sefales cal en la figura
4.1) y las experimentales (sefales exp en la figura 4.1). El algoritmo obtiene nuevos valores de

polos y ceros hasta que el criterio de error resulta admisible.

El criterio de error utilizado es una suma ponderada de las raices de los errores cuadraticos

medios (RMSE), definido por la siguiente expresion:

1 |& 2 N 2

Y ;(Ayexp(i)—yml(i)) +% ;(ATzeXp(i)—szz(i)) (4.6)

. siendo Ayey y ATz, los valores experimentales de la sefal calorimétrica y de la
temperatura del termostato. Las sefiales calculadas por el modelo son ye y Tzca. N es el nimero
de puntos utilizados en el ajuste y y es un pardmetro de ponderacion de la raiz del error
cuadratico medio de la temperatura del termostato (normalmente, = 10 para el caso en el que
Ayexp esté en mV y ATzex en K). El error cuadratico medio habitual en la reconstruccion de la

sefial calorimétrica es de unos 30 uV y en la temperatura del termostato de 5 mK.
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En la figura 4.2 se muestra un esquema del algoritmo.

( initial TF; data

h 4
output signals reconstruction:
(real mputs W1 and W2 P year = Isim(FT1.W1) + Isim(FT2.W2) [—
Tzcat = lsim(F T3, W1) + lsim(F T4, 2)

ponderated MSE calculation

(real outputs y and Tz P

new TFi data obtained by
Nelder - Mead search algorithm

Pp end

Figura 4.2. Algoritmo de identificacion del modelo 4FT.

El procedimiento de identificacion es el siguiente:

» Inicialmente el algoritmo abre el fichero de datos de la medida, define las variables;
elimina los transitorios iniciales (propios del encendido del sensor) y corrige las lineas

de base de todas las sefiales (en general, las lineas de base se corrigen a dos puntos).

» Posteriormente se establecen unos valores iniciales de los parametros de las funciones
de transferencia y se calculan las sensibilidades mediante las expresiones (4.6)
obtenidas del sistema (4.5). Ha de tenerse en cuenta la posible desviacion de la linea de
base a causa de fluctuaciones externas. Notese que con 3 estacionarios es suficiente
para la determinacion de las sensibilidades (4, b y ¢ o bien ¢, d y e). Para compensar las
posibles desviaciones de las lineas de base, las sensibilidades se determinan utilizando
ambos grupos de estacionarios y calculando el valor medio. Generalmente se obtienen

valores similares en ambos grupos, siendo las diferencias maximas del 2%.

» Finalmente, se inicia el bucle de identificaciéon. En primer lugar, se construyen las

cuatro funciones de transferencia, utilizando la funcién zpk de Matlab.
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A partir de estas funciones de transferencia y de las entradas reales W1 y W5, se utiliza
la funcién Isim de Matlab para calcular las salidas que corresponderian a los valores

iniciales de los pardmetros de dichas funciones de transferencia.

Estas senales calculadas, denominadas Tz e yai, son comparadas con las salidas reales
T2 e y mediante un criterio, que es la suma ponderada de las raices de los errores
cuadraticos medios (4.6). A partir de esta informacidn, se utiliza el método de Nelder —
Mead; que en Matlab se corresponde con la funcién fminsearch de Matlab. Esta funcién
propone unos nuevos valores de los parametros de las funciones de transferencia que

implican una reduccion del error ¢.

Con los nuevos parametros del modelo, se utiliza un criterio de convergencia para
determinar la continuidad del algoritmo. Si el error resulta admisible, el programa se
detiene. En caso contrario, se vuelve a ejecutar el bucle con los nuevos parametros del

modelo. El algoritmo contintia hasta que el error ¢ alcanza un valor aceptable.

En la tabla 4.1 se muestran los pardmetros del modelo calorimétrico para cada sensor S4a,
y también se muestran los pardmetros relativos al sensor S36 a modo comparativo. Se
muestran las sensibilidades Ki de cada funcion de transferencia, las constantes de tiempo 71 y

n, que son iguales para todas las FT;, y la inversa del opuesto del cero 7*i de cada FT..

Tabla 4.1. Pardmetros del modelo 4FT de los sensores S4a y S36

Parametro S36 S1 S2 unidad
Ki 46.00 110.5 124.9 mVW-
Kz -9.300 -54.20 -44.20 mVW-1
Ks 1.760 9.220 9.240 KW
Ka 1.700 12.10 10.10 Kw+
o 147 86 87 s
© 27 11 12 s
™ 91 67 76 s
2 243 112 100 s
[2E 0 0 0 s
' 49 23 19 s

4.2.5. DINAMICA Y ESTATICA DEL MODELO

En la figura 4.3 se muestra la dindmica del sistema a partir de la representacion frecuencial
en el espacio de Fourier (diagramas de Bode) del modulo de cada funcién de transferencia del
modelo FTi (jw), de los dos sensores calorimétricos S4a, y del sensor S36 (a modo comparativo),
siendo w=27f,y f=0:1Hz.

‘ 1+ jor, ‘
(1+jcor1 )(l+ja)rz)‘

FT(j
FL.o) =20log,,

(dB) 4.7)

i
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Figura 4.3. Dindmica de las funciones de transferencia del modelo 4FT, para los sensores S4a y para el 536.

Paralelamente al desarrollo de este modelo y su método de identificacion, se realizaron
varias pruebas para evaluar la robustez del modelo ante diferentes condiciones. Estos
experimentos se realizaron en el marco del Trabajo de Fin de Master realizado por el
doctorando y dirigido por el mismo equipo que actualmente dirige la tesis doctoral [7]. El
resultado de este estudio permitié comprobar que las variaciones en las sensibilidades ante
diferentes condiciones de trabajo no son significativas. Estas condiciones consistieron en variar
la tension de la termopila de enfriamiento, el margen de temperaturas del termostato, y la

orientacion y colocacion del sensor en la base de calibracion.
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4.3. MODELO 12FT

En este apartado se expone un modelo de doce funciones de transferencia que describe el
funcionamiento del sensor calorimétrico. Este modelo fue desarrollado entre noviembre de
2018 y enero de 2019. El objetivo fue crear una herramienta matematica que representara
adecuadamente tanto la estdtica como la dindmica del sistema. Este modelo simula el
funcionamiento del sensor, permite determinar sus limites de funcionamiento y estimar el
flujo de calor que se transmite de la piel humana al termostato del sensor. El método propuesto

es aplicable a cualquier calorimetro no diferencial y se utiliza para el disefio experimental.

Se propone un método de calibracion del sensor calorimétrico, que consiste en identificar
las doce funciones de transferencia que relacionan las entradas con las salidas del sistema. Con
dos medidas experimentales independientes y un método numérico de optimizacion, basado
en el ajuste de las curvas de salida experimentales con las calculadas por el modelo, se obtienen
las sensibilidades, polos y ceros de cada una de las funciones de transferencia, un método
similar al expuesto para el modelo 4FT. Si bien el modelo es complejo, actualmente es de interés

para las siguientes aplicaciones:

» Las simulaciones realizadas con este modelo son un complemento ideal que reduce en
gran medida el tiempo necesario para la identificacion del controlador de temperatura
del termostato del sensor. El método de Ziegler — Nichols requiere varios experimentos
que se pueden simular utilizando el modelo 12FT, en un tiempo mucho mas corto. El

controlador configurado por el modelo funciona tan bien como el experimental.

» Este modelo permite simular el funcionamiento del termostato y del sistema de
refrigeracion, lo que permite estimar el rango de funcionamiento del dispositivo en
funcion de las condiciones de medida. El sensor calorimétrico es capaz de funcionar
para temperaturas ambiente entre 18 y 28 °C y para temperaturas del termostato del
sensor de entre 24 y 36 ° C.

» El proposito de este instrumento es la determinacion del flujo de calor transmitido por
conduccion entre la superficie del cuerpo humano y el termostato sensor. El modelado
permite simular dicha potencia para diferentes temperaturas del termostato, incluso

para casos en los que la temperatura del termostato varia linealmente.

4.3.1. DESCRIPCION DEL MODELO

Este modelo considera cuatro entradas y tres salidas. Las dos primeras entradas son, la
potencia disipada por el cuerpo humano que pasa a través del sensor, u: = Wi, y la potencia
disipada en el termostato del sensor, 12 = W2. Cuando se mide en la piel del cuerpo humano,
entonces u1 serd la potencia disipada por la piel. Pero cuando el sensor se halla en la base de
calibracién, la potencia u: es la disipada por la resistencia de calefaccion de la base de
calibracion. Las otras dos entradas son el voltaje de la termopila de enfriamiento, us = Vye, y la

potencia disipada en la termopila de enfriamiento, representada por us = V2.
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El funcionamiento de la termopila de enfriamiento no es lineal. Esto puede verificarse
experimentalmente para los valores de voltaje (0 - 2V) e intensidad (0 - 0.34A) utilizados. Por
ello, se consideran dos entradas para el suministro de la termopila: la tensiéon que produce el
efecto de enfriamiento Peltier (us = V), y la tensidon al cuadrado que es proporcional a la
potencia disipada por el efecto Joule (u+ = Vpe?). De este modo se linealiza el comportamiento

de la termopila de enfriamiento.

Las tres salidas son, la temperatura cutdnea o de la base de calibraciéon y: = T3, la
temperatura del termostato del sensor y2 = T, y la sefial calorimétrica proporcionada por la
termopila de medicion ys = y. El modelo, que consta de doce funciones de transferencia TF;

que relacionan las entradas y las salidas, permite simular el funcionamiento del sensor.

De forma similar al modelo 4FT, se trata de un sistema lineal MIMO, constituido por una
serie de ecuaciones diferenciales de coeficientes constantes. Las consideraciones realizadas con
el modelo 4FT constituyen el punto de partida para este modelo, definido por la expresion (4.8).
En virtud de la relacién sefial-ruido de las curvas experimentales, se proponen dos polos en
cada TFj para reconstruir las sefales de salida. Esto determina la forma de cada TFj;, que se
indica en la expresion (4.9). Las funciones de transferencia de este modelo también estan

formuladas con una notacién basada en la definicién de constante de tiempo (4.2).

Y(s)= iTE,-(s)-U,.(s) i=12.3 (48)
F () KU. -(l-l-srl.:.)
ij(S) - (l-l-srll.j).(l-l-srmj) *3)

Donde Kj es la sensibilidad (respuesta estacionaria a una entrada Heaviside), T1ij y T2j son

las constantes de tiempo y 7ii" es la opuesta de la inversa del cero.

4.3.2. MEDIDAS DE CALIBRACION

Para realizar la identificacion, se ha disefiado un procedimiento que requiere la realizacion
de dos medidas experimentales En la figura 4.4 se muestra la primera medida de calibracion,
y en la figura 4.5 la segunda. En ambas medidas se ha corregido la linea de base de todas las

sefales. El ejemplo mostrado en estas dos figuras se corresponde con el sensor 1.

» La primera medida consiste en disipar 300 mW (u1) en la base de calibracion durante
300 s. Luego, tras 600 s (10 minutos), se disipa una potencia de 500 mW (u2) en el
termostato del sensor durante 300 s. Esta medida permite determinar la relacion entre

las salidas (y1, y2 e y3) y las entradas u1 y ue.

» Lasegunda medida consiste en programar variaciones de la tension de la termopila de
enfriamiento (u3), aplicando de forma consecutiva distintas tensiones: 0.0, 0.4, 0.8, 1.2,
1.6 y 2.0 V, durante 600 s para cada valor de tension. Esta segunda medida permite

determinar la relacion entre las entradas us y us = us? y las salidas (y1, y2 e y3).
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Fiqura 4.4. Primera medida de calibracion del modelo 12FT (las lineas de base de las sefiales fueron corregidas).
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Figura 4.5. Segunda medida de calibracion del modelo 12FT (las lineas de base de las sefiales fueron corregidas).

A continuacion, se explica el algoritmo de identificacidn, que, partiendo de estas sefiales,

identifica los parametros de las funciones de transferencia de un modo similar al modelo 4FT.
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4.3.3. ALGORITMO DE IDENTIFICACION

La identificacién consiste en un algoritmo iterativo basado en el método de Nelder-Mead
[137, 138], similar al mostrado en la figura 4.2. El algoritmo identifica los polos, los ceros, y la
sensibilidad de cada TFj. El criterio de error es la suma ponderada de la raiz del error

cuadratico medio entre las sefiales calculadas con el modelo y las sefiales experimentales (4.6).

Para facilitar la comprension de la nomenclatura empleada en esta seccion, se escribe el
modelo en forma matricial. Posteriormente se identifica cada sefial de entrada y salida con la

nomenclatura utilizada hasta ahora (T1, T2, y, W1, W2, Ve y VZpe).

N (TR, TR, TR, TR,
Y, \=|TF, TF, TF, TF, U2
v) \me, 1, 1m, 1R,
U,
Y =T Y, =T, Y=y (4.10)
U =m U, =W, U, = Vpel U, = szel

Las figuras 4.6 y 4.7 muestran el ajuste entre las sefiales experimentales y las reconstruidas

por el algoritmo de identificacion.

i i and u
IPERAPER AN adjustment with u 1

1 1 1 1 1
8 | calculated signal

experimental signal

y, (T )IK

Y, (T ,)IK

5 B /my
|

| | | | | | | |
200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800

time/s

Figura 4.6. Ajuste entre sefiales experimentales y reconstruidas por el modelo 12FT (y1,y2 e y3 con u1 y uz).
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Figura 4.7. Ajuste entre sefiales experimentales y reconstruidas por el modelo 12FT (y1,y2 e y3 con us y us).

En primer lugar, se identifican los pardmetros de las funciones de transferencia que
relacionan la salida y: (T1) con las entradas w1 (W1) y uz2 (W2) (curva y: de la figura 4.6). Estas
funciones de transferencia son las TF:1: and TFz. De acuerdo con la formulacion de modelos
calorimétricos RC, [15, 135, 136], se considera que las constantes de tiempo de estas dos
funciones de transferencia son las mismas. No obstante, las sensibilidades y los ceros son

diferentes para cada funcién de transferencia.

El procedimiento es el mismo para determinar el resto de parametros que relacionan las
salidas y2(12) e y3 (y) con las entradas u: (W1) y u2 (W2) (curvas y1 e y2 de la figura 4.6). De esta
manera se identifican las funciones de transferencia TFzi, TF2, TFs1 y TFs:. Posteriormente, se
repite el procedimiento para identificar las funciones de transferencia que relaciona las salidas
y1 (T1), y2(T2) e y3 (y) con las salidas us (Vyer) y us (Vye??) (curvas yi, y2 e ys de la figura 4.7). De este

modo se identifican las funciones de transferencia TFis, TF1, TF23, TF24, TF33 'y TF34.

Los resultados obtenidos en la calibracion de los sensores se muestran en las tablas 4.2 y
4.3: sensibilidades, constantes de tiempo e inversas de las opuestas de los ceros. Los resultados
se muestran para cada funcién de transferencia. También se muestra el RMSE (4.6) cometido
en la reconstruccion de las senales. Notese que el error cometido en las reconstrucciones
realizadas con este modelo es significativamente inferior al error cometido en la reconstruccion

de las sefiales con el modelo 4FT.
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Tabla 4.2. Pardametros de las FTi; del modelo 12FT, sensor 1

Sensibilidad Constantes de tiempo  Inv. opuesta cero Error (4.6)

T Kij i/ 8 nijl s 5i*/ s RMSE

TFu 2747 KW+ 98.0 8.50 61.3 200 mK
TF1 8.330 KW+ 98.0 8.50 0.00 2.00 mK
TFi3  -5.070 KV! 106 33.1 37.9 090 mK
TFu 1230 KV 106 33.1 0.00 090 mK
TF21 8.180 KW+ 103 23.1 15.0 130 mK
TF22 11.46 KW+ 103 23.1 50.5 130 mK
TF»  -8180 KV 98.9 12.2 57.0 070 mK
TF24 1.670 KV 98.9 12.2 14.0 070 mK
TFs1 101.9 mVW-! 74.9 11.8 54.7 147 pv
TF2  -57.07 mVW-! 749 11.8 91.0 147 pv
TFs3 60.71 mVV1! 36.6 7.50 47.0 720 uv
TF¢ -7.100 mVV?2 36.6 7.50 40.7 720 uv

Tabla 4.3. Parametros de las FTi del modelo 12FT, sensor 2
Sensibilidad Constantes de tiempo  Inv. opuesta cero Error (4.6)

T Kij niij/ § ijl s oi*/ s RMSE

TFu 36.19 KW 108 8.50 77.2 200 mK
TF12 7210 KW 108 8.50 1.00 2.00 mK
TFiz  -5.310 KV! 92.6 32.1 423 0.80 mK
TFu 1.120 KV! 92.6 32.1 7.80 0.80 mK
TF2 8.530 KW+ 106 31.8 26.0 110 mK
TF2 9.860 KW-! 106 31.8 55.0 110 mK
TF»  -9.480 KV 73.6 13.8 48.6 120 mK
TF2 1.650 KV 73.6 13.8 20.6 120 mK
TFs1 121.4 mVW! 169 15.1 47.6 134 puv
TF>»  —4353 mVW! 169 15.1 93.3 134 pv
TFs3 66.22 mVV+! 59.8 5.80 68.6 570 uVv
TF32  —6.830 mVV? 59.8 5.80 62.6 570 uv

El modelado RC de calorimetros por conduccion de calor implica la descomposicion del
dispositivo en tantos dominios como elementos de disipacion y deteccion existen. El nimero
de dominios determina el nimero de polos. Estos polos son los mismos para todas las TFij que
relacionan las entradas y salidas. En nuestro caso, se consideran dos polos. Para cada salida y;,
las TF; relacionadas con u1 y u2 (TF11, TF12, TF21, TF2, TFs1 y TFs2) tienen polos comunes. Sin
embargo, las TF;j relacionadas con us y us (TF13, TF1a, TF23, TF2s, TF33 y TFss.) implican otro
elemento diferente; la termopila de enfriamiento. Por lo tanto, estas funciones de transferencia

tienen polos idénticos, pero diferentes a las TFjj relacionadas con u1y u2.

62



Capitulo 4. Modelos calorimétricos e identificacion

La identificacion de este modelo supone una tarea tediosa y lenta. No obstante, la utilidad
de este modelo radica principalmente en las simulaciones. Esta herramienta matematica,
calibrada con el sistema experimental, permite simular cual serd el comportamiento del sensor

en diferentes circunstancias. Esto permite disefiar experimentos de forma eficiente.

Utilizando los parametros del modelo 12FT (tablas 4.2 y 4.3), se construyen las funciones de
transferencia a partir de la funcién de zpk de Matlab. Posteriormente, y mediante un bucle
iterativo basado en la funcién Isim de Matlab, se construyen las sefiales simuladas. Aunque
este proceso requiere de varios minutos para construir la medida virtual, el tiempo necesario
para ello es muy inferior al tiempo equivalente de forma experimental. Aproximadamente, y
en funcion de la capacidad de procesamiento del equipo utilizado, 100 minutos de sefial virtual
construida requieren de uno a dos minutos de calculo. En los siguientes apartados se exponen

algunas aplicaciones de estas simulaciones.

4.3.4. SIMULACION DEL CONTROL DE TEMPERATURA

Las simulaciones son muy ttiles para comprobar el correcto funcionamiento del control
de temperatura del termostato del sensor y ajustar sus parametros. El modelo 12FT permite
calibrar cualquier tipo de controlador de temperatura. En esta seccion nos centraremos en el
controlador PID, cuya funcién de transferencia viene dada por la expresion (2.7). Para el ajuste
de sus parametros, se utilizan las reglas de Ziegler-Nichols. Como se explico en el capitulo
anterior, este método implica la realizacion de varias medidas experimentales. Se programan
valores constantes de Kj, y el objetivo del método es encontrar unos valores criticos en los

cuales se produce una oscilacién mantenida de la sefial a controlar.

El tipo de medida experimental que se requiere, representada en las figuras 3.12 y 3.13,
puede ser realizada por el algoritmo de simulaciéon. Del mismo modo que ocurre en la realidad
experimental, la temperatura del termostato del sensor (12) comienza a presentar una
oscilacion mantenida en un punto concreto (valor critico). Repitiendo el proceso varias veces,
los pardmetros del controlador pueden ajustarse con precision. Se ha verificado que los
parametros del controlador se mantienen y funcionan en la realidad experimental, siempre y

cuando los limites de potencia del termostato y el periodo de muestreo no cambien.

De lo contrario, si se produjera cualquier cambio, estos parametros deberian reajustarse.
Una ventaja de identificar el controlador de temperatura mediante simulaciones es el ahorro
de tiempo que implica. Si bien es necesaria una nueva identificacion del sistema cada vez que
cambian las caracteristicas del dispositivo, el tiempo total requerido para calcular los

parametros del controlador es menor que el necesario experimentalmente.

La figura 4.8 muestra una simulacion del funcionamiento del control de temperatura
durante dos periodos de tiempo consecutivos. En el primer periodo (600 s) se aplica una
tension constante de 0.8 V a la termopila de enfriamiento para una temperatura ambiente de
25°C, y la temperatura del termostato desciende a T> = 19.53 °C. A continuacion, se pone en

marcha el controlador PID y se programa a 24 °C.
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Esta simulacion incluye un ruido en la sefial de potencia (W:) de + 10 mW, lo que produce
un ruido de + 0.15 mV en la senal calorimétrica (y) y + 4 mK en la temperatura del termostato
(T2). Estos valores son muy similares a los experimentales. El estado estacionario de la
temperatura del termostato se alcanza a los 150 s. La sefial calorimétrica alcanza el estado
estacionario a los 250 s. Esto implica que 300 s son suficientes para alcanzar el estado
estacionario del sensor. Los valores de los parametros utilizados en el controlador PID son los
siguientes: K, =0.96 WK1; Ki=0.32 WK!sly Ke=0.72 W K s.
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Figura 4.8. Simulacion del control de temperatura del sensor. A’, B’y C’ representan una ampliacion de la parte

final de las curvas A, B y C, respectivamente (de t = 700 s a 1200 s).

4.3.5. SIMULACION DEL RANGO DE OPERACION

El controlador de temperatura puede mantener la temperatura del termostato constante
independientemente del voltaje aplicado a la termopila de enfriamiento. Sin embargo, es
necesario ajustar correctamente este voltaje para evitar la saturacidon del sensor. La saturacién

puede darse en dos circunstancias:

» La saturacion superior sucede cuando la potencia necesaria para mantener el valor
programado de temperatura es superior al limite de potencia. Por tanto, la temperatura

real sera inferior a la programada dado que el sensor no se calienta lo suficiente.

» La saturacién inferior ocurre cuando la potencia necesaria para mantener el valor
programado de temperatura del termostato es inferior a 0. Cuando esto sucede, el
sensor no es capaz de enfriarse lo suficiente y como consecuencia, la temperatura real

es superior a la programada.
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Segun el modelo 12FT, la temperatura del termostato viene dada por la expresion (4.11):

7;00"1 ]—;oom :

T, =24 Y (s) =22+ Y TF, (s)-U,(s) (4.11)
s s ‘4

En estado estacionario, y para el sensor 1, operamos la expresion anterior, obteniendo la

ecuacion siguiente:

T, = T’ﬂ+8.18W1 +11.46W, -8.18V,,, +1.67V ., (4.12)
S

Siendo Twom la temperatura ambiente, Wi la potencia medida por el sensor y Vy el voltaje

aplicado a la termopila de enfriamiento.

Las expresiones (4.11) y (4.12) permiten determinar la tensién Ve que es necesario aplicar
a la termopila de enfriamiento para que, con la programacion de la temperatura del termostato
deseada, y teniendo en cuenta el valor maximo de W: (2 W) y el valor estimado de Wi, no se

produzca saturacion superior ni saturacion inferior.

A modo de ejemplo, la figura 4.9 muestra la simulacion del funcionamiento del sensor para
una temperatura ambiente de Trom = 25°C, en dos casos diferentes. En ambos casos, se simula

una disipacion Wi =300 mW (curva azul de la figura 4.9A).

» En el primer caso (t desde 0 a 1200 s en la figura 4.9), el voltaje aplicado a la termopila
de enfriamiento es de 0.2V (figura 4.9D). Como consecuencia, para la entrada Wi
asignada, la potencia necesaria para mantener la temperatura T2 en el valor deseado
(sefial roja de la figura 4.9A) se hace nula cuando comienza la disipacion Wi. Cuando
Wi aumenta, se requiere menos energia para mantener la temperatura programada del
termostato. Sin embargo, esta reduccion de potencia es lo suficientemente alta como
para provocar que el valor de potencia W: llegue a ser cero. De esta forma, se produce
una saturacion inferior, la temperatura del termostato deja de ser constante, y se pierde

el control de temperatura (figura 4.9C).

> En el segundo caso (t de 1200 a 2400 s en la figura 4.9), simulado a continuacién del
primero, la tension de la termopila de enfriamiento aumenta a 0.6 V. En este caso, el
termostato estd mds frio, y la potencia necesaria para mantener la temperatura
programada es mayor. Como consecuencia, cuando comienza la disipacion Wi, se
produce un decremento de la potencia W2, pero ésta no llega a ser nula. De esta forma,
la temperatura T se mantiene en el valor programado de 24 °C durante la disipacién
Wi (véase la figura 4.9C) y no se produce la saturacién del controlador. La sefal
calorimétrica (figura 4.9B) responde adecuadamente a las variaciones de las potencias
Wiy Wa.

A partir de la ecuacion (4.12) se ha elaborado la tabla 4.4, que muestra la potencia del
termostato, W2 en funcién de la tension aplicada en la termopila de enfriamiento, Vy, de la

temperatura del entorno, Tren y de la temperatura programada en el termostato T2.
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Figura 4.9. Simulacién del control de temperatura para diferentes tensiones V.

Tabla 4.4. W2 en funcion de Tz, Troom Y Vpel.

Troom Vel To=24°C T>=28°C T>=32°C T2=36°C
18 °C 0.0V 0.267 W 0.699 W 1131 W

20 °C 04V 0.354 W 0.787 W

22°C 08V 0395 W 0.828 W

24 °C 12V 0.390 W 0.822 W

26 °C 1.6V 0.338 W 0.770 W

28 °C 20V 0.239 W 0.671 W

En el calculo se considera que Wi varia linealmente desde 360 mW para T2 =24°C a 10 mW
para T2 = 36°C. Esta hipdtesis se basa en el orden de magnitud de las medidas experimentales
obtenidas con este sensor, en las que se verifica que el flujo de calor superficial del cuerpo
humano depende de la temperatura del termostato del sensor. Estas simulaciones ponen de
manifiesto la importancia de una correcta programacion de la tension de enfriamiento, Vye. El
sensor puede funcionar en cualquier entorno con temperaturas ambiente entre 18 y 28 °C. Esto
es de gran importancia, ya que facilita su uso en instalaciones donde no se puede controlar la
temperatura ambiente. Este modelo también puede usarse para simular disipaciones cutaneas

y evaluar los métodos de deconvolucion que se trataran en el proximo capitulo.
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4.4. MODELO RC

El modelo RC fue desarrollado entre enero y julio de 2019. Este modelo mixto consiste en
una relacion entre el modelo 4FT con un modelo analitico “a constantes localizadas” de dos

cuerpos. El modelo 4FT y el analitico asociado relacionan las mismas entradas y las salidas.

4.4.1. DESCRIPCION DEL MODELO

Este método fue disefiado para identificar las propiedades térmicas de la piel, a partir de
una medida con variacién lineal de la temperatura del termostato. El procedimiento para
obtener la informacion térmica del cuerpo humano a partir de estos modelos requiere de varios
procedimientos y técnicas que se explican en el siguiente capitulo. A continuacion, se describe

el modelo analitico de dos cuerpos, cuyo esquema se representa en la figura 4.10.

P Ci: 11 Pi: C> 1> P

\ \ \

Troom T T T cold
7777 Wi W ST77777

Figura 4.10. Modelo RC de dos cuerpos.

La sefal calorimétrica de la termopila de medicion es proporcional a la diferencia de
temperaturas entre sus dos caras. Por ello, en el modelo se consideran dos cuerpos que tengan
estas temperaturas; T: y T2. El primer cuerpo representa el dominio formado por el lugar
donde tiene lugar la disipacion, y el segundo cuerpo representa el dominio formado por el
termostato del sensor. Cada cuerpo tiene una capacidad calorifica Ci y una resistencia térmica
nula, por lo que cada punto del dominio tiene la misma temperatura. Cada dominio esta
conectado a los demas y al exterior mediante acoplamientos térmicos de conductancia térmica
definida Pi. Los fenémenos de radiacion y conveccidén no son considerados, y el significado

de cada una de las propiedades térmicas es el siguiente:
» P1: conductancia térmica entre el primer dominio y el entorno.
» P2 conductancia térmica entre el segundo dominio y el sistema de enfriamiento.
» P1: conductancia térmica entre cuerpos. Su inversa es la resistencia térmica del sensor.
>

Ci: capacidad calorifica del dominio donde tiene lugar la disipacion que atraviesa el
sensor y es medida. Si el sensor esta en la base de calibracion, C: representa el elemento
donde se encuentra la resistencia de calibracion. Cuando se aplica a la piel del cuerpo

humano, C: representa la zona afectada por el calor correspondiente a la medida.

» (2 capacidad calorifica del dominio que esta a la temperatura T2 del termostato.
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Por otra parte, Trom es la temperatura del entorno y Tewi es la temperatura del foco frio. La
temperatura del foco frio es igual a la temperatura del entorno menos el decremento de
temperatura producido en la termopila de enfriamiento por el efecto Peltier ATy (4.13). El

decremento de temperatura ATy esta definido por la expresion (2.1).

T . = AT

cold room pel (4-13)

Las potencias W1y W2 son las disipadas en cada dominio: la potencia medida por el sensor
y la potencia disipada en el termostato, respectivamente. Las ecuaciones del modelo se
construyen formulando un balance de energia en cada dominio considerado. La potencia
disipada en el dominio es igual a la suma de la potencia que se invierte en variar la temperatura
del propio dominio; y las potencias transmitidas por conduccion a los dominios préximos. De

esta forma, las ecuaciones del modelo son (4.14):

room

dTl
W)= C =L+ BT ~T,,,,)+ BT, =)

dT.
Wz(t)=C27t2+Pz(Tz—Twzd)”’lz(Tz—Tl) (4.14)
y=kT-T))

4.4.2. IDENTIFICACION DEL MODELO

Durante la medida, Tron se puede considerar constante, y como Vyu es constante también
se puede considerar AT« constante. Como consecuencia, es posible corregir las lineas de base

de todas las senales y obtener asi un sistema simplificado:

AW, = C 480 p (AT - AT+ RAT,
AT.
A, =, 9204 B (AT, AT+ PAT, @15)

Ay = k(AT, ~ AT,)

En estas condiciones de trabajo, las sefiales y sus derivadas son nulas en el origen.
Aplicamos la transformada de Laplace, obteniendo el sistema (4.16), cuya solucion se muestra

a continuacion (4.17).

AW (5) =€ M 4 B (AT ()~ ATL(5)) + PAT,(5)
(4.16)

A, (5)=C, S22 54 B (AT (5) - AT () + PAT,(9)
AT = VVI(S)(SC2 + P +Plz)+FIzAW2(S)

| A (4.17)
AT _AW;(S)(SC1+P1+PM)+32VV1(S) .

-

A
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Siendo:

_ 2
A—(Scl+R+Bz)(scz+]32+32)_P12 (4.18)
Introduciendo en la sefal calorimétrica las ecuaciones (4.17), y operando, obtenemos un
sistema (4.19) que describe la relacion entre las variables del modelo calorimétrico en el espacio
de Laplace, mediante cuatro funciones de transferencia FTi:

FT,  FT,\ (W AY
. = 4.19
FT, FT,)\ AW, AT, (419)
Siendo:
A A (4.20)
Fr, =1 Fr, =SSt hrh,
A ! A

Noétese que las cuatro funciones de transferencia tienen los mismos polos. No obstante, las
sensibilidades y los ceros son diferentes para cada una. Con esta modelizaciéon RC el modelo
esta definido por seis parametros: Ci, Cz, P1, P12, P2y k. (Ci en JK?, Pien WKy k en mVK").

Los polos, ceros y sensibilidades de cada FT: dependen de estos parametros (4.21). Por otra
parte, se observa que la interaccion descrita por la FT3 no posee cero, 73°=0. Esto es de esperar,

dado que no hay contacto directo entre el lugar de disipacion y el termostato.

K =—2 K_—ﬁ K:i K:R+Ez

1 \P 2 \P 3 \P 4 \P

- _C e . . C (4.21)
T, =—= 7, =— 7, =0 T, = 1

B A P+P,
Siendo:
2

LIJ:(Pl-l_PlZ)(PZ-}_])12)_])12 (4.22)

Con estas consideraciones puede identificarse el modelo RC. El algoritmo utilizado es
idéntico al explicado para el modelo 4FT, pero con una diferencia: las sefiales reconstruidas se
calculan con las ecuaciones del modelo mediante diferencia finitas, en vez de utilizar la funcion

Isim de Matlab. El sistema a resolver es el siguiente (4.23), siendo At el periodo de muestreo:

C =) C

1 _ : 1 P
AT At+P1+P12 P, AWI(1)+AtAT1(z )
AT, (i)

c c (4.23)
-k, A_i+P2 +h, AWz(i)JrX;ATz(i—l)

Los procedimientos matematicos y de identificacion del modelo RC de dos cuerpos se
describe con mas detalle en trabajos anteriores [7].
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Realizando medidas idénticas a las mostradas en la figura 4.1, se obtienen los parametros
del modelo RC (tabla 4.5). E1 RMSE (expresion 4.6) cometido en la reconstruccién es de 44 uV

en la sefal calorimétrica y 4.3 mK en la temperatura T>.

Tabla 4.5. Parametros del modelo RC.

Parametro S1 52 unidad
Ci 3.1903 2.8384 JK?
C 3.7831 5.8462 JK1
P 0.1307 0.1298 WK1
P 0.0300 0.0276 WK
P2 0.0610 0.0765 WK1
k 24.441 24.515 mVK-!

A partir de estos parametros, se calculan los correspondientes a las FTi (4.21). En la tabla
4.6 se muestran los parametros calculados mediante el modelo analitico en comparaciéon con
los obtenidos de forma directamente empirica. La diferencia entre los pardmetros obtenidos

mediante los dos modelos es muy baja.

Tabla 4.6. Comparacidn entre pardmetros del modelo 4FT y RC

S1 S2
Parametro unidad
RC 4FT RC 4FT
Ki 109.0 110.5 120.1 124.9 mVW-1
K> -53.20  -54.20  -43.41 -44.20 mVW-!
Ks 9.550 9.220 8.310  9.240 Kw-
Ki4 11.70 12.10 10.10 10.10 KW-1
7 78 86 84 87 s
© 11 11 13 12 s
7 62 67 76 76 s
() 107 112 103 100 s
3 0 0 0 0 s
™ 20 23 18 19 s

4.5. MODELO RC COMPENSADO (RCB)

El modelo RC ajusta bien las senales, pero es muy sensible a las perturbaciones. Esto se
debe a que la formulaciéon RC es muy restrictiva. Cualquier perturbaciéon térmica puede
producir cambios en las sefales. El modelo RCB es una version del modelo RC que trata de
solucionar este problema incorporando de un término que recoge estas perturbaciones. La
modificacidon del modelo parte de la observaciéon de las medidas experimentales, y soluciona

con éxito la poca estabilidad del modelo RC ante perturbaciones térmicas externas.
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4.5.1. DESCRIPCION DEL MODELO

El decremento de temperatura producido por la termopila de enfriamiento, ATy« se modela
como una modificacién de la temperatura del entorno Tron. Hasta ahora, se ha considerado
que Trom es constante. Esta hipotesis es asumible cuando el sensor se halla en la base de
calibracion. Sin embargo, no es valida cuando el sensor cambia de lugar durante la medida (de
la base de calibracion al cuerpo humano). La temperatura Tron que rodea al sensor cuando esta
sobre la piel no es la misma Tron que rodea al sensor cuando esta en la base de calibracion. Esta
diferencia se debe a la propia disipaciéon del cuerpo humano, que eleva la temperatura del
entorno proximo al sensor. La magnitud de esta diferencia puede llegar facilmente a 3K. Este
incremento de la temperatura del entorno, se denomina ATy, y afecta también a la temperatura
del foco frio. En cada medida, Ve es constante y, en consecuencia, ATy también es constante.
Por lo tanto, si se produce un cambio en T, se deberd tnicamente a los cambios que se
producen en Trom. Cuando el sensor se coloca sobre la piel, la superficie exterior del aislamiento
térmico mantiene la temperatura del entorno inicial y se adapta gradualmente a esta nueva
situacion, al igual que el resto de componentes del sensor. Esta ecualizacion térmica no es
instantdnea, y en el calculo se asume que tiene una forma definida por la expresion (4.24).

AT, = A(l—e”/’T)+BL (4.24)

Lona

La validez de esta expresion se comprueba ajustando las sefiales experimentales con las
sefiales determinadas por el modelo. Los pardmetros A, B y la constante de tiempo 7r se
determinan en cada medicién. El tiempo (t) comienza cuando el sensor se aplica a la piel y
termina (fed) cuando el sensor se vuelve a colocar en la base de calibracion. Las nuevas

ecuaciones (4.25) incorporan esta variacion en la temperatura ambiente ATo.

dAT
AW(1) = €, =24 B AT, + B, (AT, ~AT,) = B - AT,

dAT,
AW, (6) = C, 524 P AT, + By (AT, ~ AT ) = P, AT, (4.25)

Ay = k(AT, - AT,)

Resolviendo este sistema de ecuaciones, y aplicando y operando la transformada de Laplace
del mismo modo que con el modelo RC, se obtienen seis funciones de transferencia que
relacionan las entradas AW: (s), AW: (s) e ATo (s) con las salidas AY (s) e 412 (s), donde s es la
variable de Laplace. En el proceso de obtencion de este sistema (4.26) se asume que el valor
inicial de todas las variables y su derivada en el origen del tiempo es cero y, por esta razon, es

importante tener una buena linea de base inicial en las medidas experimentales.

Cs+h _ Cs+h k(RC,-PC,)s

k———=2 AW,
[Am)]_ 0(s) 0(s) 0(s) A
= 2 (4.26)
AT, (s) £, Cs+h,+F P(Cs+h,+R)+AF, AT
0

O(s) O(s) O(s)
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Siendo:

0(s)=(Cs+PR+R,)(Cs+B+h,)-F, (4.27)

Como puede observarse, los denominadores de las seis FTi son los mismos, lo que implica
que los polos de todas las TFi son iguales, tal y como sucede con el modelo RC. Y del mismo
modo, los numeradores de cada TFi son diferentes. Se puede verificar que la respuesta
transitoria de la sefal calorimétrica y de la temperatura del termostato dependen de la
capacidad calorifica C: donde se produce la disipacion. En general, un aumento de C: implica

mayores constantes de tiempo, lo que se traduce en una respuesta transitoria mas lenta.

4.5.2. MEDIDA DE CALIBRACION

La figura 4.11 muestra dos medidas de calibracion con diferentes saltos de la temperatura

del termostato de 10 y 5 K en 150 segundos.
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Figqura 4.11. Medida de calibracién del modelo RCB.
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La hipdtesis propuesta en el modelo implica que los pardmetros Cz, P1, P12, P2 y k son
caracteristicos del sensor e invariables. Por otro lado, se conocen la sefial calorimétrica (y), la
temperatura del termostato (T2) y la potencia disipada en el termostato (W:). Sin embargo, C:
depende de la region donde se produce la disipacién Wi, y esta potencia Wi sélo es conocida
cuando se realizan medidas de calibracion. Estas medidas de calibracion permiten determinar

los parametros invariables del modelo.

La medida de calibracién del modelo RCB se realiza del siguiente modo. El sensor esta
colocado en su receptaculo de la base de calibracion. Inicialmente, se programa una
temperatura constante del termostato Tz, y cuando se alcanza el estado estacionario, se disipa
una potencia constante Wi en la base de calibracion durante 300 s. A continuacion, durante
150 s, se programa un aumento lineal de la temperatura del termostato hasta Tz, y
simultdneamente, la disipacion en la base de calibracion se reduce linealmente de Wio a Wiena.
Finalmente, y durante 300 s, la temperatura del termostato T2 se mantiene en un valor

constante, y al mismo tiempo se mantiene también constante la disipacion Wiena.

En la figura 4.11 se representan las curvas experimentales de las potencias de entrada
(potencia medida W1y del termostato, W) y de las senales de salida: la sefal calorimétrica (y)
y la temperatura del termostato (T2). Se muestran dos casos. En el primero (sefiales verdes) el
aumento de temperatura en el termostato es de 10 K (de 26 a 36 °C); y en el segundo caso
(sefiales azules) el incremento de la temperatura del termostato es de 5 K (de 26 a 31 °C). En
ambos casos la potencia Wi disipada en la base de calibracion (sefal roja) es de Wio =300 mW

al principio y de Wiens = 100 mW al final.

4.5.3. IDENTIFICACION DEL MODELO

Se utiliza el mismo método de minimizacién de error que en los casos anteriores, basado
en el algoritmo de Nelder-Mead (funcion fminsearch de Matlab), para identificar los parametros
del modelo. El criterio de error es la suma ponderada de las raices de los errores cuadraticos
medios (4.6) entre las sefiales experimentales y las sefiales calculadas por el modelo. En el caso

mostrado en la figura 4.11, el periodo de muestreo es de 0.5 segundos.

El cdlculo comienza con unos valores iniciales de los pardmetros del modelo calorimétrico
(C1, Cz, P1, P2, P12 y k). Con estos parametros se construyen las funciones de transferencia que
relacionan las entradas con las salidas segun la expresion (4.26), y se determinan las salidas
calculadas con el modelo (yw y T2e) para las entradas conocidas W1y Wa2. Luego se calcula el
error (4.6) y se aplica el método de Nelder-Mead, que proporciona nuevos valores de los
parametros del modelo (Ci, Cz, P1, P2, P12y k). El proceso se repite hasta que el ajuste entre las

curvas calculadas y experimentales no puede mejorarse mas.

La tabla 4.7 muestra los valores de los pardmetros obtenidos en las medidas de calibracién.
Estos resultados corresponden a los valores medios de una serie de 20 medidas en las que se
ha variado la potencia disipada en la base de calibracion (400, 300 y 100 mW) y el salto de
temperatura del termostato (5 y 10 K).
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Esta calibracion solo se ha realizado en el sensor 1 dado que fue posterior a la inhabilitacion
del sensor 2. En la tabla 4.7 también se indica la desviacidon estandar; siendo la notacion del

resultado valor medio + desviacion estandar.

Tabla 4.7. Parametros del modelo RCB.

Parametro unidad
C1 3.00+0.11 JK1
C2 3.98+0.10 JK1
P 96.1+£7.19 mWK-!
P: 33.4+2.77 mWK-!
P; 64.8 £3.91 mWK-!
K 19.0+1.09 mVK-!

El error medio cometido en los ajustes de la senal calorimétrica es de 14 pV sobre una sefial
pico a pico de 100 mV. En cuanto a la temperatura del termostato, este error en el ajuste es de

4 mK en una senal pico a pico de 10 K.

Todos estos resultados muestran la capacidad del sensor para detectar cambios en la

capacidad calorifica del dominio medido por el instrumento.

4.5.4. DINAMICA DEL MODELO

La calibracion del sensor permite determinar los parametros del modelo que mejor se
ajustan a las medidas experimentales (tabla 4.7). En este apartado se estudia el funcionamiento
del sensor a partir de simulaciones, segtin la expresion (4.28), que muestra la relacion entre las
entradas y salidas del modelo mediante seis funciones de transferencia TFi cuyas expresiones

estan definidas por el sistema de ecuaciones (4.26).

TF.(s) TF,(s) TF.(s)) * "
(AY(S)jZ( 1(5) TFy(s) 3(S)j AW (4.28)

AT, (s)) \TF,(s) TF(s) TF,(s) ’

0

A continuacidn, se presenta un estudio de la variacion de las FTi del modelo RCB en
funcion del valor de la capacidad calorifica. Las figuras 4.12 y 4.13 representan el mddulo de
cada funcion de transferencia TF: en funcion de la frecuencia, para los casos extremos en los
que la capacidad calorifica medida por el sensor vale C:1 =3 JK'y C1 =9 JK-. Se representa un
modulo normalizado para poder comparar las respuestas dindmicas utilizando la misma
escala vertical. En la respuesta calorimétrica, se observa que cuando la capacidad calorifica C:
aumenta, el sistema responde de forma mas lenta, lo cual se verifica en TF: y TFs. Sin embargo,
la dindmica de TF: permanece sin cambios. Por otro lado, la respuesta dindmica de la
temperatura del termostato se ve menos afectada con la variacion de Ci, pero como era de
esperar, la respuesta de TF:es mas lenta con valores crecientes de Ci. TFs y TFs estan menos

alterados con la variacion de Ci.
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Figura 4.12. Diagrama de Bode de las FT: (magnitud) que relacionan la salida y con las entradas del modelo.
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Figura 4.13. Diagrama de Bode de las FTi (magnitud) que relacionan la salida T con las entradas del modelo.
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4.6. DOMINIO DE FUNCIONAMIENTO Y RESOLUCION

En este breve apartado se exponen las prestaciones del dispositivo en cuanto a limites de
temperatura, de potencia medible y resolucion.

4.6.1. LIMITES DE TEMPERATURA

En la tabla 4.4 se mostraron los valores de la potencia del termostato, W2, para cada
temperatura del termostato programada, en funcién de la temperatura ambiente y de la
tension de la termopila de enfriamiento. De forma complementaria, la tabla 4.8 muestra un
célculo realizado a partir de la expresion (4.12), en el que se exponen las temperaturas limite

programables del termostato para ambos sensores, considerando Wi = 0.

Tabla 4.8. Temperaturas limites de operacion (°C).

Troom T2 min T2 max

18.0 11.3 40.5
Sensor 1

28.0 21.3 50.5

18.0 10.6 39.8
Sensor 2

28.0 20.6 49.8

Esta tabla da una idea de los limites de funcionamiento del dispositivo. No obstante, la
operacion del dispositivo estd limitada, ademds, por la propia potencia medible, Wi. Es
necesario ajustar adecuadamente la tension de la termopila de enfriamiento, Vye, para evitar la
saturacidon. En estado estacionario el comportamiento del sensor es predecible, pero en los
transitorios puede darse situaciones imprevistas. Es frecuente que la saturacion, si se produce,

sea en estado transitorio.

4.6.2. LIMITES DE POTENCIA MEDIBLE

La potencia medible por el sensor, Wi, esta limitada principalmente por la potencia
disipada en el termostato, W2, aunque la tension de enfriamiento también desempefia un papel

determinante. Cuando el sensor se coloca en la piel, la disipacion puede ser positiva o negativa.

Cuando la disipacion cutdnea es positiva, la potencia necesaria para calentar el termostato
se reduce dado que el instrumento tiene una ganancia energética procedente de la piel. El
limite superior de potencia medible es aquel valor de Wi que produce que la disipacion del
termostato llegue a cero. En este caso el sensor no es capaz de enfriarse y se produce saturacion
inferior. Normalmente, la disipacion cutdnea medida por el sensor varia entre -100 y 400 mW
en funcion de la temperatura del termostato. En estado estacionario y operando el dispositivo
para una temperatura constante del termostato, podemos obtener el limite superior de la

potencia medible, utilizando la siguiente expresion, formulada segtin el modelo 4FT (4.4):

T,-T, —AT

room pel

_K4W2

,min

I/Vlmax -
’ K

3

(4.29)
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Por seguridad, se considera un limite inferior de potencia del termostato W2, min. =0.15 W.

Por otra parte, cuando la disipacion cutdnea es negativa, se requiere de una potencia W:
mayor, y puede producirse saturacion superior, de modo que el termostato no alcanza la
temperatura programada. Esto no es frecuente, pero puede suceder. El calculo del limite
inferior de potencia medible se determina considerando los limites de potencia impuestos por

seguridad, que son W2, mix. = 1.8W para el sensor 1 y W2, mix. = 2.1W para el sensor 2.

T,-T —AT —K,W,
i — 2 room pel 477 2, max (430)
K3

En la tabla 4.9 se muestra un calculo de los limites de potencia medible del instrumento
Wi, en funcién de la temperatura del entorno Trom, de la temperatura programada en el
termostato 12, y de la tension de enfriamiento Vya. La potencia Wi se expresa con un intervalo.
El primer nimero corresponde con la potencia Wi mads baja (4.30) que puede atravesar el
sensor sin que se produzca saturacién inferior. El segundo niimero corresponde con la potencia
Wi mas alta (4.29) que puede atravesar el sensor sin que se produzca saturacién superior. La
tabla muestra los resultados para ambos sensores, que presentan un comportamiento
parecido, aunque el sensor 2 tiene una capacidad de enfriamiento mayor. En una medida sobre
la piel, el valor maximo que alcanza Wi es de +400 mW, y el menor es de —100 mW, para
temperaturas constantes del termostato de 24 y 36 °C respectivamente. Por ello, la saturacién
puede producirse si el intervalo de potencias W1 minima y méxima no contiene el intervalo de
—-100 a 400 mW. En verde se marcan las condiciones de funcionamiento adecuadas para que
no se produzca la saturacion. En rojo se muestran las condiciones en las que puede suceder la
saturacion superior, y en azul las condiciones en las que puede suceder la saturacién inferior.

Para cada condicion de funcionamiento existe un valor 6ptimo de la tension Vye.

Tabla 4.9. Limites inferior y superior de W1 (en W) para medidas con el termostato constante.

sensor 1 sensor 2

VoalV. T2 /°C Trom=18°C  Troom =23 °C Troom =28 °C Troom =18 °C Troom =23 °C Troom =28 °C
24 -1.42:40.74 -197:+020 -250:-0.34 -1.32:+0.82 -1.86:+0.27 -2.40:-0.27

28 —0.99:+1.18 -1.53:+0.63 -2.07:+0.09 -0.88:+1.25 -1.42:40.71 -1.96:+0.16

0o 32 —0.56:+1.61 -1.10:+1.07 -1.64:+0.52 -045:+1.68 -0.99:+1.14 -1.53:+0.60
36 —0.12:42.04 -0.66:+1.50 -121:+096 -0.02:+2.11 -0.56:+1.57 -1.10:+1.03

24 -1.01:+1.16 -1.55:+0.62  -2.09:40.07 -0.89:+1.24 -143:+0.70 -1.97:+0.16

28 -0.57:+1.59 -1.12:+1.056 -1.66:+0.51 -046:+1.67 -1.00:+1.13  -1.54:+0.59

+0 32 —0.14:+2.03 -0.68:+1.48 -1.22:4094 -0.02:+2.11 -0.56:+1.57 -1.11:+1.03
36 +0.29:+246 -025:+1.92 -0.79:+137 +041:+254 -0.13:4+2.00 -0.67:+1.46

24 —0.64:+1.52 -1.19:+098 -1.73:4044 -053:+1.61 -1.07:+1.06 -1.61:+0.52

s 28 -0.21:4195 -0.75:+141 -1.29:40.87 -0.09:+2.04 -0.63:+1.50 -1.18:+0.96

32 +0.22:+239 032:+1.84 -0.86:+1.31 +0.34:+2.47  0.20:+1.93  -0.74:+1.39
36 +0.66:+2.82  +0.12:+2.28  -043:+1.74 +0.77:4290 +0.23:+2.36 —0.31:+1.82
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Cuando la medida se realiza con una variacion lineal de la temperatura del termostato T,
hay que considerar que se produce una sobreoscilacion de la potencia del termostato W.. Este
incremento de la potencia W: es igual a C2dT>2/dt. En la figura 4.14 se muestra una simulacion
de este tipo de medida. En la primera grafica se muestra la sefial calorimétrica, en la segunda
las potencias del termostato W: y la potencia medida Wi, y en la tercera la temperatura del
termostato T2 para un incremento de temperatura de 5 K. Nétese que la sobreoscilacion de la
potencia W: sera positiva si hay calentamiento y negativa si hay enfriamiento. En este tipo de
medidas hay que recalcular las condiciones posibles de funcionamiento del sensor, dado que
los limites inferior y superior de potencia medible Wi se ven alterados al tener en cuenta estas
sobreoscilaciones. En la simulacion de la figura 4.14, la temperatura del entorno es Troom = 23

°Cy la tension de la termopila de enfriamiento es Vyer = 1V.

50 T T T T T T T T
>
= 0
>
-50
1 1 1 1 1 1 1 1
1.5 T T T T T T T T
W
T 1
1Lk w o o
— 2
= 05 F —
0
1 1 1 1 1 1 1 1
T T T T T T T T
30 L T2 ]
O 28 | .
o
N
26 L i
24 | | | | | | | |
0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600

time /s
Fiqura 4.14. Simulacion de una medida con variacion lineal de temperatura del termostato (T2).

Podemos realizar calculos similares a los mostrados en la tabla 4.9 en estas condiciones. En
la tabla 4.10 se muestran los valores recomendados de la tensiéon de la termopila de
enfriamiento Vya para que no se produzca la saturacion, en funcién de la temperatura del
entorno Trom y de la temperatura del termostato T. El calculo de los valores éptimos de Vi se
ha determinado mediante simulaciones del funcionamiento del sensor similares a la mostrada
en la figura 4.14. En estas simulaciones, se ha considerado una potencia W: de +400 mW para

25 °C y -100 mW para 35°C, que son las condiciones mas desfavorables en la practica.
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La capacidad calorifica considerada en este calculo es de C: = 4 JK''. En la tabla 4.10 se
muestran los resultados para dos velocidades de calentamiento de 10 y 5K en 150 segundos
para el sensor 1, teniendo el sensor 2 un comportamiento muy similar. Notese que los limites
de Vpa no son iguales si se produce un calentamiento o un enfriamiento. Por otra parte, estos

limites son mds acotados cuanto mayor es el salto de temperaturas.

Tabla 4.10. Margen de Vye recomendado en funcion de T2y de Trom, para el sensor 1.

Calentamiento Enfriamiento
Troom T=25a30°C T»=25a35°C T=30a25°C T=35a25°C
18 °C 0.20a 1.00 Emm— 0.20a1.40 0.20a0.40
23 °C 0.40a2.00 0.50 a 0.80 0.70 2 2.00 1.10a1.40
28 °C 1.40a2.00 1.40a 1.80 1.70a2.00 _

4.6.3. RESOLUCION

La resolucion es el menor valor absoluto de Wi que puede detectar el sensor. A partir de
los parametros de las funciones de transferencia de la tabla 4.6 y del ruido de las sefiales, puede

deducirse la resolucion de Wi a partir de las ecuaciones del modelo 4FT.

28.2

28.1

y/ mV

28

758
756
= 754

752

28.004

28.002 |

28

« 27.998

T /°C

27996 |-

27.994 L

1 1 1 1 1 1 1 1 1
50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

points (dt = 0.5 s)

Figura 4.15. Oscilaciones de y, T2 y W2 para un estado estacionario experimental.
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Para un periodo de muestreo de un segundo, el ruido de la sefial calorimétrica es de
aproximadamente + 0.2 mV, el de la temperatura del termostato T: de + 5 mKy el de la potencia
del termostato W2 de £10 mW. La potencia del termostato W: tiene un ruido inferior cuando
se utiliza un periodo de muestreo de medio segundo, que puede considerarse la mitad. En la
figura 4.15 se muestra un tramo de las curvas experimentales en estado estacionario, en las
que se observan las oscilaciones de alta y baja frecuencia de las sefiales. Para determinar la
resolucion utilizamos las oscilaciones de baja frecuencia dado que son mayores. Usando la
primera ecuacion del modelo 4FT, correspondiente a la sefal calorimétrica, podemos estimar
la resolucion del dispositivo. Se muestra como ejemplo el calculo efectuado para el sensor 1y

para un periodo de muestreo de uno y medio segundo:
KW +KW, =y - K.dw, + K,dw, =dy (4.30)

_dy —Il<<2dw2 _ 0245420010 _ 0

1 110.5

Para Af— 05 dw = dy - K,dw, _ 0.2+54.2-0.005 00,0043

1 K, 110.5

Para At=1.0s dW]

Siusdramos la ecuacion de la temperatura del termostato obtendriamos un peor resultado.
Teniendo en cuenta las perturbaciones térmicas propias del aislamiento térmico y demads
factores no considerados, la resolucion real del dispositivo es ligeramente mayor a la calculada

con la expresion (4.30).
En la préctica, la resolucion del dispositivo es la siguiente:
» Para un periodo de muestreo At =1.0 s, la resolucion de Wi es de 8 mW.

» Para un periodo de muestreo At =0.5 s, la resolucion de Wi es de 4 mW.

4.7. CONCLUSIONES

Para relacionar todas las variables medidas con el flujo de calor que atraviesa el sensor, es
necesario proponer un modelo de funcionamiento del sensor. Los modelos calorimétricos
empiricos y analiticos considerados reproducen adecuadamente comportamiento fisico del
sensor. Los modelos empiricos de funciones de transferencia (modelos 4FT y 12FT) permiten
estudiar de forma sencilla la dindmica y la estatica del sistema. Por otra parte, los modelos
analiticos presentan ciertas dificultades en su uso, dado que resultan muy restrictivos. No
obstante, mediante una adecuada modelizacion de los elementos que intervienen en el
fendmeno de transferencia de calor, y considerando adecuadamente las influencias exteriores,
los modelos analiticos (modelos a constantes localizadas de dos cuerpos RC y RC

compensado) resultan muy eficaces para determinar la capacidad calorifica.
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Capitulo 5

DETERMINACION DEL FLUJO DE CALOR Y DE LAS
PROPIEDADES TERMICAS DE LA PIEL

En el capitulo anterior se describen los modelos calorimétricos empleados y su método de
identificacion. Este método consistia en escoger adecuadamente las entradas del sistema para
poder determinar los parametros del modelo. Estas calibraciones se realizan en la base de
calibracion utilizando referencias conocidas, es decir, unas entradas y salidas conocidas. Este

proceso de calibracion también se denomina identificacion del modelo del sensor.

En este capitulo se utilizan los modelos identificados previamente, para determinar la
potencia calorifica (flujo de calor) que atraviesa el sensor desde la base de calibraciéon o desde
la superficie del cuerpo humano. Este capitulo se divide en dos apartados. En el primero se
exponen los métodos utilizados para la determinacion del flujo de calor disipado por el cuerpo
humano. En el segundo, se exponen los métodos utilizados para identificar las propiedades
térmicas de la piel, en nuestro caso, se identifican dos propiedades térmicas: la conductancia
térmica (o su inversa, la resistencia térmica) y la capacidad calorifica. La temperatura en las
proximidades de la zona de contacto, que también es una magnitud relevante, se mide

utilizando un termistor incorporado en el sensor (ver figura 3.1).

5.1. MEDIDA DEL FLUJO DE CALOR

Como se explico en la introduccion, existen multitud de técnicas para medir el flujo de
calor cutdneo, y la variabilidad de esta magnitud depende de muchos factores, entre ellos, la
situacion fisica del sujeto (vestimenta, posicion, nivel de reposo, realizacion de actividades,
etcétera), las caracteristicas del entorno (temperatura, humedad relativa, velocidad del aire,
etcétera) y la fisiologia propia del sujeto en estudio. Ademas de esto, la medicion local del flujo
de calor entrafa una dificultad relacionada con el propio contacto entre sensor y piel, y este

efecto debe tenerse en cuenta.

El funcionamiento del sensor consiste en aplicar el dispositivo sobre la piel con el objetivo
de medir el flujo de calor que se transmite, por conduccion, entre la piel y el termostato del
sensor. Al aplicar el sensor sobre la piel, el propio dispositivo altera el estado térmico de la
piel. Esto da como resultado la medicion de un estado alterado que hay que estudiar. Para
atajar este problema, puede optarse por utilizar métodos que alteren minimamente la piel o
bien explicar correctamente esta alteracion al exponer los resultados experimentales obtenidos

mediante una técnica de medicidn por contacto.
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5.1.1. PROCEDIMIENTO DE MEDIDA

El objetivo del dispositivo es evaluar las propiedades térmicas y el flujo de calor de la piel.
Es fundamental una correcta determinacion del flujo de calor para poder identificar de forma
rigurosa las propiedades térmicas. En este apartado se explica el procedimiento de medida del
flujo de calor. La metodologia empleada es muy sencilla, y se muestra en la figura 5.1a:

» En primer lugar (imagen 1 en figura 5.1a), el sensor esta emplazado en la base de
calibracion hasta que el sensor, en su conjunto, alcanza el estado estacionario propio

del equilibrio térmico.

» DPosteriormente (imagen 2 en figura 5.1a), el sensor se coloca en la superficie del cuerpo
humano donde se pretende realizar la medicion, y permanece sobre la piel
manteniendo la programacion establecida de la temperatura del termostato, hasta que

el sensor alcanza el nuevo estado estacionario.

» Finalmente (imagen 3 en figura 5.1a), el sensor se vuelve a colocar en la base de
calibracion hasta que el sensor (en su conjunto) regresa nuevamente al estado

estacionario original.

El estado estacionario se comprueba a partir de las dos salidas experimentales del sistema:
la temperatura del termostato, 12, y la sefial calorimétrica y. Por lo general, en una medida de
este tipo (flujo de calor cutdneo para una temperatura constante del termostato) cada etapa
tiene una duracién de 5 minutos, haciendo un total de 15 minutos. Es fundamental disponer
de una buena linea de base inicial y final para la sefial calorimétrica. Por dicho motivo son

necesarios los estacionarios de referencia definidos por las imagenes 1y 3 de la figura 5.1a.

Figura 5.1. Procedimiento de medida del flujo de calor.
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Se han realizado varias pruebas en la base de calibracion para simular el procedimiento de
medida en la piel. Para ello se utilizan las dos resistencias (S1 y S2) disponibles en la base para
la realizacion de calibraciones. Estos experimentos se realizan mediante el siguiente
procedimiento, similar al utilizado en el cuerpo humano: a) se sittia el sensor en el receptaculo
S1 hasta que se alcanza el estado estacionario para la temperatura programada en el
termostato, b) manteniendo la programacion de la temperatura del termostato, se sittia el
sensor en S2, donde se estd disipando una potencia conocida hasta que se alcanza el nuevo
estado estacionario, c) finalmente se vuelve a colocar el sensor en la base inicial S1. Cada etapa

tiene una duracién de cinco minutos, y el procedimiento (1, 2, 3) se muestra en la figura 5.1b.

En estas medidas, el sensor es movido de un receptaculo de la base de calibracion al otro.
La finalidad de mover el sensor es poder simular el transitorio de contacto. El contacto
repentino entre la placa de medicion y la superficie en estudio ocurre en todas las medidas
realizadas en el cuerpo humano. Este contacto repentino produce un pico inicial en la sefial de
potencia, que depende de la diferencia de temperatura entre las superficies de contacto.
Después de este pico inicial de potencia, la sefial se estabiliza alcanzando el régimen
estacionario. El mismo efecto tiene lugar cuando el sensor se vuelve a colocar en su base de
calibracion después de haber sido aplicado sobre la piel. A continuacion, se exponen los
métodos utilizados para la determinacion del flujo de calor del cuerpo humano: el método del
filtrado inverso (Inverse Filtering Method, IFM) y el método de la reconstruccion de la senal
calorimétrica (Calorimetric Signal Reconstruction Method, CSRM).

5.1.2. METODO FILTRADO INVERSO (IFM)

El método del filtrado inverso es un procedimiento para obtener la potencia Wi a partir del
resto de las sefiales. Mediante la integral de convolucion, se obtiene la salida de un sistema, a
partir de su entrada y de su respuesta a un delta de Dirac. La deconvolucion es la operacién

inversa a la convolucion: obtener las entradas del sistema a partir de sus salidas.

En el capitulo anterior, se controlaron las entradas y salidas del sistema para identificar los
parametros de las funciones de transferencia del modelo calorimétrico (FTi), marcadas en azul
en la expresion (5.1). Ahora, conocidas las funciones de transferencia, se desean obtener las

entradas (5.2); particularmente la entrada Wi, que es el flujo de calor que se desea medir.

Identificacion del modelo: (FTI (5) FT;(s) j[AW‘ (S)] = (AY(S) j (5.1)
FT,(s) FT,(5) )\ AWy(s) )\ AT, (s)

Identificacion de la entrada Wi:

FT(s) FTy(s))(Ai(s) [Ans)}
= (5.2)

FI,(s) FT,(s) \AWy(s)) (AT(s)

La determinacion del flujo de calor mediante filtrado inverso consiste en aislar la potencia
de una de las ecuaciones del modelo calorimétrico 4FT. En nuestro caso, podemos despejar Wi

en ambas ecuaciones:
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AY —FT,W.
FIW+FIW, =AY > W= 22 (5.3)
1
AT, - FTJW.
FIW,+FIfh =A%, > Wh=——11-—% (54)

3

Para la identificacion, suele utilizarse la ecuacion correspondiente a la sefial calorimétrica
(56.3) dado que su relacion sefial/ruido es muy superior a la relacion de la ecuacion que incluye
la temperatura del termostato (5.4). En este tipo de medidas, la temperatura del termostato 12
suele programarse en un valor constante, y eso dificulta la identificaciéon de Wi con la ecuacion

(5.4). Operando, se obtiene la expresion que define el proceso de filtrado:

1

K, (1+57,) 55)

Wy(s) =] (1457,) (1+57,) Y(5) = K, (1457, )W, (5) |

El método consiste en aplicar dos filtros derivativos de ganancia unitaria (1 +szi) (1 +sn),
sobre la sefal calorimétrica y un filtro derivativo (1+s72) con ganancia Kz sobre la potencia del
termostato. A la sefal resultante se le aplica un filtro integrador (1 + sz*) con ganancia Kr’. De
esta forma obtenemos una aproximacion a la potencia Wi(t). La implementacion de la ecuacion
(5.5) se realiza mediante una discretizacion, definida segun las siguientes expresiones:

_ ) x|i|-x|i—-m
Filtro derivativo: D [l] =X [l] +7,; M (5.6)
mAt
x|i|+(z,/At)|i-1

1+(z,/A¢)

Filtro integrativo: (5.7)
La deconvoluciéon mediante filtrado inverso es un procedimiento rapido y sencillo. Sin
embargo, los filtros derivativos amplifican el ruido existente. Para mitigar este efecto, se
aumenta el espacio temporal entre los puntos experimentales, mAt, al resolver la derivaciéon
discreta [139]. Como resultado de este procedimiento, el ruido disminuye, pero este suavizado
produce retrasos en la fase de la sefial y una ligera integracion de los transitorios. Estas son las
limitaciones que implica este método. En la figura 5.2 se muestran las curvas experimentales
de una medida sobre la que se aplica el método del filtrado inverso. Se trata de una disipacion
constante en la base de calibracion, de valor Wi =150 mW, con una duracién de 300 segundos
(45 J). Se representan la sefial calorimétrica y la potencia disipada en el termostato para
mantener constante la temperatura del termostato a 28°C. El periodo de muestreo fue de 0.5 s.
Antes de aplicar los filtros derivativos e integradores se han corregido las lineas de base de la
sefal calorimétrica y de la potencia disipada en el termostato (figura 5.3). La reconstruccion
estd definida por la ecuacion (5.5) y se calcula mediante las expresiones (5.6) y (5.7). La figura
5.4 muestra la reconstruccion de la potencia utilizando diferentes distancias temporales entre
los dos puntos utilizados en la derivacion discreta, esto es, para mAt =1, mAt = 2 y mAt = 3.
Estas medidas estdn realizadas para una temperatura del entorno Trem = 21°C, una tension de

enfriamiento Vye =15V, y con el termostato a T2 = 28°C.
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Figura 5.2. Curvas experimentales sobre la que se aplica el método IFM.
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Figura 5.3. Curvas experimentales sobre la que se aplicard el método IFM, corregidas las lineas de base.
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Figura 5.4. Ejemplo de aplicacion del método del filtrado inverso sobre la medida experimental representada en

las figuras 5.2 y 5.3. Resultados para diferentes valores de mAt.

En la figura 5.5 se muestra una representacion frecuencial de la fase y la magnitud del
filtro derivativo utilizado en la reconstruccion de la figura 5.4. Se representan tres
modelizaciones del mismo filtro derivativo en dominio frecuencial, que se corresponden con
el filtro continuo, y con el filtro discreto para dos valores diferentes de la distancia entre puntos
utilizados en la derivacidon discreta de 1 y 2 segundos. El mddulo estd expresado en dB:

20log10| F(jw)/F (0)|. Las ecuaciones de cada filtro, en el espacio de Fourier, son las siguientes:

Filtro continuo:

F(jo)=1+ jor (5.8)
Filtro discreto:
T Te M T T )
F'ljo)=|1+ - =| 1+—— |———|cos(wmAt) — jsin(wmAt 5.9
(J ) ( mAt) mAt [ mAtj mAt[ ( )= Jsin( )] (59)

86



Capitulo 5. Determinacion del flujo de calor y de las propiedades térmicas de la piel

60

—— e Ty e
Continuous filter
50 |- -
40 | Discrete filter, m At =1s _
m
©
o 30 - Discrete filter, m At=2s
hel
2
& 20 L A
[0}
g
10 | 3 i
0 g L : = L i T R B | i i T S A R A | i L i T
10 103 10 2 10" 10 ©
w2 |
he)
S
hy [
Q
(7]
©
<
o
iz L
10 * 10 10 2 10" 10 ©

frecuency / Hz

Figura 5.5. Representacion frecuencial de la fase y magnitud del filtro derivativo continuo y discreto.

Noétese que las magnitudes comienzan a separarse en 0.1 Hz. A partir de esta frecuencia,
los filtros discretos suavizan la sefial. A medida que mAt aumenta, el suavizado comienza en

una frecuencia inferior. Por otra parte, existe un decalaje temporal a partir de 0.01 Hz.

En los trabajos realizados con el sensor 536, se consideraba como resultado de la medicién
de W1 un valor medio calculado a partir de la integral de la respuesta obtenida mediante el
método del filtrado inverso (IFM). Este valor medio representaba el valor de la disipacién

emitida por el cuerpo humano, bajo la hipotesis de una respuesta con forma rectangular.

A partir de la observacion de las medidas en el cuerpo humano, se observo que la forma
de la potencia Wi debe incorporar ciertos fendmenos transitorios que tienen lugar cuando se
desarrolla la medicion. El método de la reconstruccién de la sefial calorimétrica (CSRM), es un
procedimiento alternativo al filtraje inverso, que incorpora estos fendémenos transitorios y los

cuantifica. Actualmente el método del filtraje inverso se utiliza de forma complementaria.

5.1.3. DECONVOLUCION CON EL MODELO 12FT

El principal objetivo del sensor es obtener informacion térmica de la piel. La primera
variable de interés es el flujo de calor que desprende la piel cuando se aplica el sensor sobre el
cuerpo humano: a partir de esta variable se determina todo lo demas. En esta breve seccién se

realiza una simulacion de la deconvolucion utilizando el modelo 12 FT en vez del modelo 4FT.
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En la figura 5.6 se simulan dos casos diferentes en el cuerpo humano. En el primer caso la
temperatura del termostato es constante (T2 = 28°C, Trom = 24°C y Vya = 0.8 V) y la disipacion,
mientras el sensor esta sobre la piel, se supone constante y de valor Wi =150 mW. El segundo
caso incorpora una variacion lineal de la temperatura del termostato, siendo la potencia Wi =
150 mW para T2 = 28°C y Wi =50 mW para T2 = 33°C. V,« se mantiene constante en las dos

mediciones. La potencia U: se calcula con la expresion:

Y,(8)-(14s7,)-(1+57,) = Ky (14573, )- U, (5)

U (8) = ; (5.10)
Ky -(1+s7y,)

Siendo:

T, =T =Tp305 T, = Tpg = oy (ver tabla 4.2) (6.11)

Y siendo Y3 la sefial calorimétrica y U: la potencia disipada en el termostato.
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Figura 5.6. Simulacion de la operacion del sensor. A) Potencia disipada en el termostato. B) Temperatura del

termostato. C) Sefial calorimétrica. D) Potencia simulada (curva azul) y potencia calculada (curva roja).
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La figura 5.6 muestra las curvas correspondientes a estas dos simulaciones. Se observa un
buen ajuste de la potencia calculada con la ecuacién (5.10) (curva roja en la figura 5.6 D) con la
potencia simulada (curva azul en la figura 5.6 D). Con esta simulacion, se comprueba la
capacidad de este modelo para simular medidas en la piel del cuerpo humano con diferentes
temperaturas del termostato, para medidas simples (termostato a temperatura constante) y

complejas (con una variacidon programada del termostato, en este caso variacion lineal).

5.1.4. RECONSTRUCCION DE LA SENAL CALORIMETRICA (CSRM)

La reconstruccion de la senal calorimétrica (CSRM) es un procedimiento que consiste en
determinar W1 mediante un proceso iterativo que reconstruye la sefial calorimétrica a partir
del modelo identificado y de la suposicion de una forma especifica de la potencia Wi. Este
método se basa en el supuesto de que la potencia Wi que pasa a través del sensor se puede

representar como una suma de una serie de exponenciales que tiene la forma:
n
—tlt.
W(t)=4,+) Ae" (5.12)
i=1

La sefal de potencia Wi (t) se construye a partir de las amplitudes Ai y de las constantes de
tiempo ti. Conocidas las potencias Wi (ecuacion 5.12) y la potencia W: (potencia del termostato
del sensor), se reconstruye la sefial calorimétrica utilizando la ecuaciéon que las relacionan. En

el dominio temporal, la expresion que relaciona dichas variables es la siguiente:

2
le'zd—gj+(71+T2)d—y+y=K1(TF%+VVIJ+K2(T;%+VV2J (5.13)

dt dt dt dt

Este método implica la utilizacion del ya mencionado algoritmo de minimizacién de error
de Nelder — Mead; y el error considerado en el calculo es la raiz del error cuadratico medio entre
la sefial calorimétrica experimental y la reconstruida a partir de la sefial de potencia supuesta
Wi. El algoritmo de calculo es muy similar al mostrado anteriormente en el esquema de la
figura 4.2. En este caso, los pardmetros ajustados se corresponden con los coeficientes que
definen la sefial de potencia Wi. En la practica, este método y sus distintas modificaciones son
los procedimientos mas utilizados, en virtud de su versatilidad y robustez. El método CSRM
presenta dos grandes ventajas. En primer lugar, permite definir la sehal de potencia Wi
mediante coeficientes cuya comprension es sencilla, y que ademas poseen un significado fisico.
Ademas, proporciona muy buenos resultados en las mediciones donde la relacion senal/ruido

es muy desfavorable.

5.1.4.1. MODELIZACION DEL FLUJO DE CALOR

El método CSRM parte de la suposicion de un modelo de la disipacion Wi. Este modelo
matematico describe la transferencia de potencia calorifica desde la piel del cuerpo humano al
sensor calorimétrico, y estd definido mediante la siguiente expresion, que consiste en una

funcion definida a trozos:
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W(t)=0 fort<t,
W(t) = 4, + 4 exp(—t/7))+ A, exp(—t[7,)  for t,<t<t, (5.14)
W(t)= A" exp(-t/1,)+ 4", exp(-t/7,) fort>t,

... siendo t#1 el instante en que el sensor calorimétrico se coloca en el cuerpo humano, y ¢

el instante en el que se retira el sensor de la piel y se devuelve a la base de calibracion:
La funcién Wi (t) esta dividida en tres tramos:

» En el primer tramo (¢ < 1), el sensor se encuentra en la base de calibracion y el flujo de

calor es cero. Esta parte de la sefial constituye la linea de base inicial.

» En el segundo tramo (f1 < t < f2), el sensor esta aplicado sobre la piel, y tiene lugar la
transferencia de calor entre la piel y el sensor. Esta disipacion cutdnea transferida al

sensor puede separarse en tres fendmenos, definidos por tres coeficientes:
- El coeficiente Ao es la amplitud de la potencia transferida en régimen estacionario.

- El coeficiente A1 es la amplitud de la exponencial correspondiente al pico inicial de
potencia, que es consecuencia del contacto repentino entre el sensor y la piel. La
magnitud de A: depende de la diferencia de temperaturas entre las dos superficies.

Esta exponencial estd asociada a una constante de tiempo ti.

- El coeficiente A2 es la amplitud del segundo fendémeno transitorio, que suele
consistir en un decrecimiento exponencial asociado a una constante de tiempo t2.
A: caracteriza la ecualizacion térmica entre las dos superficies implicadas, hasta que

se alcanza el régimen estacionario.

> En el tercer tramo, el sensor se coloca de nuevo en la base de calibracion, y tiene lugar
un transitorio de contacto similar al descrito anteriormente para el instante ti. Estos
transitorios estan definidos por los coeficientes A’1y A”, y tienen el mismo significado
que A1y Az, pero corresponden al periodo en que el sensor se coloca de nuevo en la
base después de la medicion. Esta exponencial se aproxima a cero con el tiempo, y

constituye la linea de base final de la medida.

En este tipo de medidas, las constantes de tiempo pueden fijarse en 11 =5s y 12 =70 s. Esta
consideracion implica una simplificacion del proceso de identificacion, y ha sido formulada a
partir de varias mediciones en el cuerpo humano, en las que se ha estudiado el valor de las
constantes de tiempo 11 y T2 que mejor resultado proporcionen. En la figura 5.7 se muestra una

representacion de los valores obtenidos en ajustes de medidas reales.

Se muestran las constantes de tiempo del flujo de calor Wi, en el dorso la mano derecha
(puntos azules) y en la mano izquierda (puntos rojos) de un sujeto varén sano de 23 afios,
medido con el sensor S1 (puntos redondos) y el sensor S2 (puntos cuadrados) para diferentes
temperaturas del termostato (12). En esta se expone el coeficiente de correlacion lineal de

Pearson entre la temperatura del termostato T2 y el valor de las constantes de tiempo 11y 12.
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Figura 5.7. Constantes de tiempo de la potencia Wi (Ec. 5.12) en funcidén de la temperatura del termostato.

La dispersion de los valores obtenidos es grande y no parece existir una relacion directa
con la temperatura del termostato del sensor, siendo r=0.372y 0.369. En base a estos resultados
podemos considerar un valor medio de las constantes de tiempo de 11 = 5s y 12 =70 s. Es
importante establecer estas constantes de tiempo para que los valores de las amplitudes sean
comparables entre si, y el valor ajustado del término independiente Ao no se vea afectado por
los fendmenos transitorios. A pesar de la gran variabilidad que se observa en la figura 5.7, al
volver a calcular las amplitudes Ao, A1y A: tras fijar las constantes de tiempo 11y t2en 5y 70

s, las diferencias obtenidas con los valores originales son inferiores al 3%.

5.1.4.2. IDENTIFICACION DEL FLUJO DE CALOR

El método CSRM utiliza el algoritmo de Nelder — Mead y su aplicaciéon es similar a lo
definido en el esquema de la figura 4.2. Los parametros ajustados por el algoritmo son las
amplitudes Ao, A1y A2 que definen la sefial de potencia Wi; y el error considerado es la raiz del

error cuadratico medio entre la senal calorimétrica reconstruida y la experimental.

Inicialmente, se establecen los valores iniciales de los pardmetros de la ecuacién de la
potencia Wi. A partir del método IFM, pueden estimarse unos valores de Ao, A1y A2, que son
utilizados como valores iniciales por el algoritmo. Estos valores son una buena referencia, y
su consideracion acelera el proceso de identificacion. Con estos valores iniciales de Ao, A1, Az,
71y 12 se construye la sefial Wi. Ademas, se conoce la sefal de la potencia del termostato W-.
Con el conocimiento de Wiy W, se realiza una reconstruccion de la sefial calorimétrica a partir
de las funciones de transferencia F1: y FT: del modelo 4FT, utilizando, para ello, la funciéon

Isim de Matlab. Esta operacion se corresponde con la ecuacion (5.13).
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Posteriormente se calcula el criterio de error, y entonces se utiliza la funcion fminsearch de
Matlab para obtener unos nuevos valores de los parametros Ao, A1 y Az. El proceso se repite

hasta que el criterio de error es admisible.

La figura 5.8 muestra el resultado de aplicar el método del filtrado inverso (IFM) y el
método de reconstruccion de la sefial calorimétrica (CSRM) sobre una medida experimental
realizada en la base de calibracion segtn el procedimiento descrito en el esquema de la figura

5.1b. En este caso se trata de una sefal rectangular de potencia disipada en la base, de 100 mW.
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Figura 5.8. Identificacion de una sefial de potencia en la base de calibracion por CSRM e IFM.

En la figura 5.8 se puede observar como afectan los tres parametros Ao, A1 y Az en la
funcion de potencia Wi (ecuacion 5.14). Ao define la potencia en régimen estacionario, A: es la
amplitud del pico inicial de potencia y Az es la amplitud del fenémeno de ecualizacion térmica
entre las superficies que entran en contacto. El error cometido en la reconstruccion es inferior
a 40 uV utilizando el método CSRM, 20 veces inferior al cometido utilizando el método IFM

(esto es de esperar, dado que los filtros derivativos amplifican el ruido existente en la sefial).
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5.1.4.3. DISIPACIONES JOULE

Durante la realizacién del Trabajo de Fin de Master realizado por el doctorando y dirigido
por los mismos investigadores que dirigen esta Tesis [7], se realiz6 un estudio para validar el
método CSRM mediante la evaluacion de Ao en disipaciones Joule. En este apartado se resumen
brevemente los resultados de este estudio, que se dividié en dos partes. En la primera parte
del estudio se evalud la medida de disipacion sin movimiento del sensor. En este caso, el sensor
se halla inmovil en la base de calibracion mientras sucede la disipacion. Como consecuencia,
en estos experimentos no aparecen los picos transitorios iniciales de potencia y el sensor
registra la totalidad de la disipacion. En la tabla 5.1 se muestra el valor medio de Ao obtenido

para cada temperatura del termostato, siendo la disipacion aplicada Wi =300.4 mW.

La diferencia maxima entre Ao y el valor real de Wi es de 1.03% para el sensor 1y 1.68%
para el sensor 2. Notese que Ao presenta cierta linealidad con la temperatura del termostato Tz,
aunque su magnitud no es significativa. En el caso de que el sensor esté colocado en el
receptaculo incorrecto de la base de calibracion, el resultado cambia hasta en un 4%, como se
observa en la tabla 5.1. Este cambio se debe a diferencias constructivas que fueron resueltas

posteriormente mediante la construccion de elementos calefactores idénticos.

Tabla 5.1. Potencia Ao medida sin desplazamiento de los sensores (Wi=300.4 mW).

Termostato Sl ensubase Sl enotrabase S2en subase

T>=24°C 295.4 306.5 298.8 mW
T>=28°C 295.5 308.1 299.9 mW
T:=32°C 298.8 307.8 301.7 mW
T2=36°C 299.6 310.6 301.9 mW

En la segunda parte del estudio se evalué la medida de disipacion con movimiento del sensor.
En estos experimentos, el sensor se mueve de un receptaculo de la base de calibracion al otro
segun se describe esquematicamente en la figura 5.1b, con el fin de reproducir el proceso de
medida en el cuerpo humano de la forma mas precisa posible. Para garantizar el correcto
funcionamiento del sensor y del método CSRM se realizaron varios experimentos de este tipo,
en las que la disipacion comienza antes de aplicar el sensor y finaliza después de retirar el
dispositivo, tal y como sucede con la superficie del cuerpo humano. La figura 5.9 muestra dos
experimentos correspondientes a una disipacidon Joule constante de Wi = 200 mW, para dos
temperaturas diferentes del termostato de T2 =24 °C y T2 = 36 °C. Se muestran los ajustes de la

sefial calorimétrica y también las deconvoluciones (reconstruccion de la potencia Wi).

En las graficas superiores de la figura 5.8 se muestra el ajuste entre la sefial calorimétrica
experimental y la reconstruida, indicandose el error cometido en cada caso. En las dos graficas
inferiores se muestra la determinacion de la potencia con el método del filtrado inverso (IFM)
y con el método de la reconstruccion de la sefial calorimétrica (CSRM). La primera columna
corresponde a la temperatura del termostato 1> = 24 °C y la segunda a la temperatura 12 = 36

°C. La tabla 5.2 muestra el resultado numérico de las mediciones mostradas en la figura 5.9.
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Figura 5.9. Aplicacién del método CSRM a medidas experimentales de calibracion Joule.

El CSRM tiene dos ventajas importantes en comparacion con el método de filtrado inverso
(IFM). En primer lugar, el CSRM es capaz de proporcionar directamente la informacién de la
potencia Wi a través de los pardmetros Ai. Por otra parte, el CSRM “absorbe” el ruido y las

perturbaciones producidas por la mano del experimentador en los pardmetros A: y A-.

Tabla 5.2. Pardmetros Ai de las medidas de la figura 5.9.

Parametro T>=24°C T2 =36°C
Ao 2069 mW 198.0 mW
A1 299.7 mW -1247 mW
Az -3.000 mW —-2490 mW
A -104.6 mW -3925 mW
A"~ -33.40 mW -41.80 mW
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El valor Ao representa la potencia constante disipada por la resistencia de la base de
calibracion, de 200 mW. Los valores A1 y A1, como se indicd anteriormente, estan directamente
relacionados con la diferencia de temperatura entre las dos superficies en contacto, que en este
caso depende directamente de la temperatura del termostato. Los parametros A2 y A"2 son las
amplitudes de los exponenciales de mayor constante de tiempo (12 = 70 s) y representan la

ecualizacion progresiva de la temperatura de las superficies en contacto.

5.1.4.4. DISIPACIONES EN EL CUERPO HUMANO

Después de haber validado el método con varias mediciones de disipaciones Joule, se han
realizado numerosas mediciones en el cuerpo humano, en varias condiciones, localizaciones y
sujetos. La figura 5.10 muestra el caso de cuatro medidas consecutivas realizadas en el area del
esterndn de un sujeto varon de 60 afos, sano, en estado de reposo (sentado) y vestido con
normalidad. El sujeto no realizé ejercicio antes de las mediciones, la temperatura ambiente
Troom fue de 24.4 + 0.2 °C y la humedad relativa fue de aproximadamente el 60%. Se evito el

flujo de aire en la habitacion donde se realizé la medida.

Estas cuatro medidas corresponden a cuatro temperaturas del termostato del sensor: 24,
28,32y 36 °C. La figura 5.10 muestra la sefial calorimétrica y, las temperaturas de la habitacion

y del termostato Trom y T2, y la potencia disipada del termostato del sensor, W-.
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Figura 5.10. Curva calorimétrica (y), temperaturas (Trom, T2) y potencia del termostato (W2) para el caso de

cuatro medidas consecutivas realizadas en la zona del esternon de un sujeto sano de 60 afios.
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La figura 5.11 muestra los resultados del calculo de la potencia transmitida del cuerpo
humano al termostato del sensor. Este calculo se ha realizado con los métodos descritos
anteriormente. En azul se muestra la potencia W: determinada mediante el método de
reconstruccion de sefal calorimétrica (CSRM) y, superpuesto en rojo, se muestra la potencia
Wi determinada mediante el método de filtrado inverso (IFM). Ademads, también se representa

la sefial calorimétrica experimental (en azul) y la calculada (en rojo) por el CSRM.

T =24°C T =28°C T =32°C T =36°C
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Figura 5.11. Seifial calorimétrica (y), y potencia Wi calculada por CSRM e IFM de las medidas de la figura 5.10.

En estas medidas, el método CSRM permite obtener los coeficientes Ai que describe la
funciéon temporal de la potencia (ecuacion 5.14). Nétese en la figura 5.11 la buena aproximacion
de la senal calorimétrica reconstruida, incluso en los casos en los que la relacion sefial / ruido
es muy baja. En la tabla 5.3 se muestran los valores obtenidos de los coeficientes Ao, A1, A2, A'1
y A’z para cada una de las cuatro medidas realizadas a diferentes temperaturas del termostato
y mostradas en las figuras 5.10 y 5.11. Los coeficientes A1, A2, A’1 y A"z son las amplitudes de
los términos de la potencia que representan los estados transitorios correspondientes a la
colocacion del sensor en la piel (A1 y Az) y el reposicionamiento del sensor en su base de
calibracion (A’1y A"2). Por otra parte, el pardmetro Ao representa directamente la magnitud de

la potencia Wi transmitida desde la piel al termostato del sensor en el estado estacionario.
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Como cabe esperar, existe una relacion lineal entre los parametros Ai y T:. La menor
disipacion Ao se da cuando la diferencia entre la temperatura de la piel y la del termostato es
menor. En la tabla 5.3 se indica el coeficiente de correlacion (r) entre estas variables.

Posteriormente se indica la pendiente de esta relacion lineal, en mWK, y su inversa, Rr.

Tabla 5.3. Parametros Ai de las medidas de la figura 5.11.

Parametro Ao A1 A2 A1 A’2  unidades
T>=24°C 227 977 129 -163  0.80 mW
T>=28°C 147 458 14.1 -197 950 mW
T>=32°C 80.8 200 -73.3 =306 120 mW
T>=36°C 17.2 -25.1 -155 -396 3.80 mW

Correlacioncon T -0.998 -0.978 -0.997 -0.982 0.433
Pendiente -17.40 -81.60 -23.50 mWK-
Rr 57.40 12.20 42.60 KW-1

Cuando la diferencia ente la temperatura del termostato del sensor T2 y la piel del cuerpo
humano disminuye, la potencia transmitida también disminuye. Analizando los resultados, se
observa que la inversa de la pendiente entre la disipacion Ao y la temperatura del termostato
T2 es una magnitud que representa de algin modo la resistencia térmica entre la piel y el
termostato del sensor. Esta magnitud se denomina Rr (resistencia térmica total). Conocida la
resistencia térmica del sensor, determinada experimentalmente en trabajos realizados con
anterioridad (Rs = 12.2 KW™), podemos extraer una magnitud de resistencia térmica referida
al cuerpo humano: Ruty = Rt — Rs =57.4 —12.2 = 45.2 KW-.,

Experimentalmente, esta resistencia térmica equivalente se corresponde con la propiedad
fisica de la zona afectada por el calor, cuya superficie es de 4 cm? En el préximo apartado se
expondran métodos especificos para determinar esta magnitud, siendo este experimento el
fundamento de los mismos. Es interesante observar la magnitud del parametro Rr asociado a
cada parametro Ai (57.4, 12.0 y 45.4). Notese que la suma de la resistencia térmica Rr de A1y
A2 es igual a la resistencia térmica Rr de Ao. En cuanto a los coeficientes transitorios A1y A,

cada uno de ellos contiene informacidon relevante:

» El coeficiente A: representa un pico, consecuencia del contacto instantaneo entre dos
superficies que se encuentran a diferentes temperaturas. Este coeficiente también tiene
una variacién lineal con Tz, pero en este caso, la inversa de la pendiente es del mismo
orden de magnitud que la resistencia térmica del sensor. Este hecho confirma que
existe una dependencia directa entre A: y la diferencia de temperatura entre la

superficie de medicion y el termostato del sensor.

» La amplitud A: representa la potencia correspondiente a la ecualizacion térmica entre
las superficies que entran en contacto (el sensor calorimétrico y la superficie del cuerpo
humano). El coeficiente Az estd de algiin modo relacionado con la capacidad calorifica

de los cuerpos implicados (C: y Cz).
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Notese que el menor valor de Az se da para una temperatura del termostato del sensor
T>=28°C. Un valor de A2 bajo implica alcanzar el estado estacionario antes, y por dicho
motivo suele programarse esta temperatura cuando se realizan medidas en las que la

temperatura del termostato se programa en un valor constante.

» Los coeficientes A1 y A" tienen la misma interpretacion que los coeficientes A1 y Az,
pero en este caso las exponenciales representan la potencia correspondiente al contacto
entre las superficies del sensor y la base de calibracién cuando ha finalizado la medida.

Dado que la base de calibracion constituye la referencia inerte, A'o=0.

Seguin las observaciones anteriores, los parametros Ao y A: deberian permitir estimar las
temperaturas del interior (Twr) y de la superficie (Tsy) del cuerpo humano en el area de
medicion. Entendiéndose la temperatura Twr. como la temperatura de un punto interior del
cuerpo humano con el que el sensor alcanza el equilibrio. En el caso presentado en la figura
5.11, el resultado de este calculo seria Ter = 36.76 °C y Ty = 34.93 °C. Cuando la temperatura
del termostato del sensor es menor que Tewr, Ao serd positivo, de lo contrario serd negativo; lo
mismo ocurre con la diferencia T2 — Tsup, que tendrd el mismo signo que A:. Varios autores han
realizado trabajos para identificar Tewr de distintas formas, y la identificacién de Tecre mediante

el flujo de calor suele ser considerado inconsistente y dependiente de muchos factores [140].

No obstante, la finalidad de la reflexion no es identificar Ter, sino profundizar en las
caracteristicas del fendmeno de transferencia de calor. Habiendo determinado la temperatura
de la piel en el &rea de medicion (Tsw) y considerando que Twr es constante, se puede estimar
el flujo de calor que sale del cuerpo humano hacia el exterior para el caso de no haber colocado
el sensor en dicha drea. En el caso presentado, la potencia disipada en el area de deteccion de
4 cm? seria: Wi, naturat = (Teore — Tsup) [Reody = 1.83/45.2 = 0.0406 W (=100 Wm2). Notese que, a partir
de estas medidas, en las que el flujo de calor varia de 10 a 220 mW en 4 cm? (25 — 550 Wm?),
se estima un flujo de calor natural de 100 Wm?2. En la introduccidn se explico que el resultado
de las medidas del flujo de calor depende de varios factores: la temperatura del entorno, las
zonas del cuerpo humano expuestas y cubiertas, las propiedades del sujeto, la actividad fisica,
etcétera. Si ademas la medida es local, hay que sumar una variable que consiste en la propia
aplicacion del sensor sobre la piel. Dependiendo de las propiedades térmicas del instrumento,
el resultado obtenido sera diferente. Esto ultimo se demuestra claramente en la figura 5.11:
programando la temperatura del termostato T2 en diferentes valores, la alteracion térmica

producida es diferente y el resultado de la medida varia proporcionalmente.

En la practica, suelen usarse HFS (heat flux sensors), que son cominmente termopilas. Dado
que una de las superficies de estos estos sensores suele estar al aire, el foco frio esta constituido
por la temperatura ambiente, y el flujo de calor que atraviesa el elemento esta afectado por la
radiacion, conveccidn y conduccion de la superficie libre del sensor. También esta afectado por
las propias caracteristicas de transferencia de calor de la termopila y su encapsulado. Como
consecuencia, el flujo de calor medido de forma local suele ser muy variable. Es frecuente que

en los trabajos en los que se mide esta magnitud no se aporten datos directos del flujo de calor.
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5.2. MEDIDA DE LAS PROPIEDADES TERMICAS

Como ya se ha expuesto, el resultado de la medida del flujo de calor depende de las
condiciones en las que se realiza. Cuando se determinan las propiedades térmicas de la piel,
sucede lo mismo por extension. En funcion de cdmo y cuanto se altere la piel, la zona afectada
por el calor puede cambiar y, por tanto, el resultado de la medida no siempre serd el mismo. A
lo largo de este apartado se expondran diferentes métodos. Las propiedades térmicas del
cuerpo humano que se identifican son la resistencia térmica equivalente y la capacidad calorifica.

5.2.1. IDENTIFICACION A TEMPERATURA CONSTANTE

El primer método utilizado para identificar las propiedades térmicas del cuerpo humano
consiste en el estudio de las disipaciones en estado estacionario en funcion de la temperatura
del termostato del sensor, para identificar la resistencia térmica equivalente de la zona del cuerpo
humano estudiada. Este procedimiento se introdujo con anterioridad a partir de los datos de
la tabla 5.3. Cuando aumenta la temperatura del termostato, la disipacion disminuye.
Experimentalmente, se comprueba que existe una relacion lineal entre la temperatura del
termostato y la disipacion medida por el sensor. La pendiente de esa relacion es la resistencia

térmica entre el termostato del sensor y un punto interno del cuerpo humano.

Este procedimiento implica realizar una serie de cuatro medidas consecutivas para cuatro
temperaturas constantes del termostato de 24, 28, 32 'y 36 °C, como se muestra en la figura 5.11.
Posteriormente, y a partir de las disipaciones estacionarias obtenidas (amplitudes Ao), se
obtiene una resistencia térmica total realizando un ajuste por minimos cuadrados y, restando
la resistencia térmica del sensor, se obtiene una resistencia térmica equivalente de la zona del
cuerpo humano afectada por el calor. El modelo biotérmico considerado en este calculo es muy

sencillo, y esta representado en la figura 5.12.

Human body \
RSEHSO

/\/\/ Rioay : /\/\[: Sensor
—_—

body heat flux

Air

Figura 5.12. Modelo biotérmico para la determinacion de la resistencia térmica.
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Este modelo consiste en dos resistencias térmicas asociadas en serie. Los dos sumideros
se consideran estacionarios y son la temperatura del termostato, T2, y la temperatura de un
punto interior del cuerpo humano que se encuentra contenido en la frontera de la zona afectada
por el calor, Tinr. En el calculo no se utilizan los valores de Tinr, dado que son desconocidos.
parece que la temperatura interior Tin es superior a la temperatura cutdnea, aunque no hay

evidencia suficiente como para asegurar esta observacion.

La determinacion estacionaria de la resistencia térmica implica alterar la piel de cuatro
formas diferentes durante una hora (véase la figura 5.10). Las alteraciones consisten en aplicar
el sensor calorimétrico habiendo programado diferentes temperaturas del termostato. Cada
medida estacionaria dura cinco minutos, por lo que entre alteraciones (entre medidas)
transcurren diez minutos, en los que la zona del cuerpo humano estudiada se halla en reposo.

De esta forma, se pretende caracterizar una zona concreta.

Con este procedimiento se han realizado varias medidas en las zonas de la mano, el
esterndn y el abdomen, obteniéndose valores de entre 42 y 77 KW-'. En el préximo capitulo se
describe con mas detalle estos resultados. Aunque este método es sencillo y facil de aplicar,

presenta ciertos inconvenientes, que se han detectado a posteriori:

» La duracion total de la medida es de una hora. Aunque los sujetos se hallen en reposo
y las condiciones ambientales del entorno de trabajo se controlen, se ha observado que
dicho tiempo es suficiente para que se produzcan cambios fisiologicos significativos

ajenos al proceso de medida, que podrian invalidar la medicion.

» Se realizan cuatro alteraciones diferentes poco distanciadas en el tiempo. Aunque las
alteraciones realizadas sobre la piel son controladas y su caracterizacidn es rigurosa, se
ha visto que diez minutos de reposo entre medidas no es suficiente para que la zona
estudiada vuelva a su estado natural. Las medidas posteriores a la primera suelen
presentar alteraciones producidas por este efecto. La alteracion topolodgica producida
por el sensor (el sensor deja una marca) no siempre desaparece completamente antes

de la siguiente aplicacion del sensor sobre el cuerpo humano.

» Aplicar y retirar el sensor de la zona de medida varias veces. Aunque la zona de
medicion se marca desde la primera medicion, en cada medida el sensor no se aplica
de forma idéntica, y las imperfecciones en la mano del experimentador se traducen en

una mayor incertidumbre en la determinacion de la resistencia térmica.

Por todos estos motivos, se planted una nueva manera de identificar la resistencia térmica
realizando una unica alteracion sobre la piel, pero siendo ésta variable. De esta manera, el
sensor se aplicaria sobre la piel, y hallindose inmovil en el mismo sitio, la temperatura del
termostato se programaria con una variacion lineal para obtener la informacion deseada. La
identificacion realizada de esta manera requiere tener en cuenta los fenomenos transitorios de
las sefiales, lo que supone cierta problematica. No obstante, considerar los transitorios supone
una ventaja: es posible determinar la capacidad calorifica de la zona afectada por el calor. Para

ello, deben ajustarse las sefiales con un modelo muy diferente al expuesto en la figura 5.12.
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5.2.2. IDENTIFICACION CON TEMPERATURA VARIABLE

Conceptualmente, la idea de identificar las propiedades térmicas utilizando variaciones
lineales de temperatura tiene una doble finalidad: en primer lugar, disponer de dos valores
estacionarios de flujo de calor en la misma medida y en una sola aplicacion del sensor, en el
minimo tiempo posible, para asi poder determinar la resistencia térmica equivalente de la zona
de piel estudiada. Para ello, es necesario que la temperatura del termostato cambie mientras
el sensor sigue aplicado en el cuerpo humano, sin que se produzca saturacion del sensor,
inferior o superior. La otra finalidad de este procedimiento es la determinacion de la capacidad
calorifica, lo cual es posible al identificar el transitorio de las sefales: la capacidad calorifica es
identificable sélo cuando hay cambios de temperatura. Como se explicé anteriormente, se
puede identificar una resistencia térmica equivalente del cuerpo humano a partir de valores de
flujo de calor para diferentes temperaturas del termostato. La calidad de la identificacion de la
resistencia térmica dependera de cuanto cambie la temperatura interior Tix. Cuanto menos
dure la medida, menos cambiara Ti: y mejor se identificaran las propiedades térmicas de la
zona del cuerpo humano estudiada. Por dicho motivo se busca una medida lo mas rapida
posible. Utilizando un procedimiento de medida con temperatura variable, el tiempo de
medida se reduce considerablemente. En el caso de la medida anterior (identificacion de
propiedades térmicas a partir de temperaturas constantes del termostato) la medida duraba
una hora y la aplicacion en el cuerpo humano era de 50 minutos (cuatro aplicaciones de cinco
minutos con reposo de 10 minutos entre aplicaciones), con el nuevo procedimiento (variacién
lineal de la temperatura del termostato) la medida dura menos de la mitad, y la aplicacion en

el cuerpo humano dura unos diez o quince minutos, en una sola aplicacion.

Para poder realizar estas medidas, fue necesario en primer lugar modificar el algoritmo de
control y medida para que se pudiera controlar la temperatura del termostato de forma lineal.
Esta tarea no presenté muchas dificultades a nivel de programacion. Sin embargo, operar el
sensor de esta manera presenta varias limitaciones. Durante los primeros meses en los que se
utilizo esta técnica, se pretendio simplificar al maximo la medida para que tuviera la menor
duracion posible. A lo largo de este proceso se caracterizaron las posibilidades de este nuevo
método, y aunque su funcionamiento tiene cierta similitud con un calorimetro diferencial de

barrido (DSC), han de tenerse en cuenta dos aspectos:

> El sensor calorimétrico no es un dispositivo diferencial. En un DSC la temperatura
comienza a cambiar linealmente practicamente desde el primer momento de la medida,
pero este sensor calorimétrico no puede operarse del mismo modo, dado que nuestro
instrumento no es diferencial. Por ello, no pueden compensarse las perturbaciones
ambientales de forma directa como se realiza en un DSC. Es necesario considerar estos

efectos desde el principio de la medida.

» Por otra parte, la muestra estudiada (tejido del cuerpo humano) no es inerte y emite
una disipacién calorifica. Por ello, en el origen y en el final de los tiempos el flujo de

calor desprendido por el sistema en estudio no es cero.
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Como consecuencia de estos dos factores, es indispensable que la variacion lineal de
temperatura cuente con un estado de referencia antes y después de la misma. Es decir, la
medida debe programarse de modo que la variacion lineal de temperatura parta de un estado
estacionario bien establecido, y cuando finalice, las sefiales deben alcanzar el estado
estacionario nuevamente. Si no se dispone de un estado estacionario antes y después de la
variacion lineal de temperatura, y considerando los modelos utilizados para este dispositivo,

no es posible identificar las propiedades térmicas de la piel.

Se han realizado varias medidas para examinar estas condiciones. Al inicio se
programaron experimentos en los que el sensor comienza de forma inmediata a cambiar la
temperatura cuando se aplica en el cuerpo humano. Posteriormente se vio la necesidad de
contar con un estacionario en el propio cuerpo humano al inicio y al final de la medicion. Se
ha llegado a la conclusién de que es necesario disponer de zonas de la sefial en la que las
derivadas de la temperatura sean cero y zonas en las que las derivadas de la temperatura no
sean cero. SOlo de esta forma puede caracterizase el sistema en el origen y en el final de los
tiempos, y de ese modo, caracterizar los transitorios. Operar de otro modo conduce a pérdidas

de informacion fisica y errores de identificacion.

Otro aspecto que ha de tenerse en cuenta en este tipo de medidas es el rango de operacion
del sensor. Considerando los limites de potencia y temperatura que puede alcanzar el
termostato (tabla 4.8) y el sistema de enfriamiento del sensor, existen unas velocidades limites
de calentamiento y enfriamiento. Estas velocidades dependen de las condiciones ambientales,

del salto de temperatura que se programe y de la tension de la termopila de enfriamiento:

» Velocidad mdxima de cambio de temperatura. Cuanto mayor sea la velocidad de cambio de
temperatura (ya sea calentamiento o enfriamiento), mayor serd la derivada de las
temperaturas, y mejor sera la identificacion de la capacidad calorifica. No obstante, esto
tiene un limite: si la velocidad es muy alta el nimero de puntos experimentales puede
ser insuficiente para que el algoritmo de identificacion pueda determinar la capacidad
calorifica. Por otra parte, el sensor no es capaz de calentar o enfriar con una velocidad
mas alla de un limite concreto, a causa de que la potencia esta limitada por seguridad

y el sensor puede saturarse. La velocidad limite maxima se establece en + 4 Kmin.

» Velocidad minima de cambio de temperatura. Si la velocidad de cambio de temperatura es
muy baja, la derivada de las temperaturas serd cercana a cero y la identificacion
resultard infructuosa. La minima velocidad que permite identificar las propiedades

térmicas con una precision aceptable se establece en + 0.5 Kmin.

Se han utilizado principalmente dos métodos para identificar las propiedades térmicas de
la piel a partir de este tipo de medidas: la identificacion mediante el modelo RC de dos cuerpos,
y la identificacion mediante el modelo RC de dos cuerpos compensado (RCB). Este ultimo
modelo (RCB) permite compensar los cambios que se producen en la temperatura ambiental
durante el transcurso de la medida. Actualmente se estan desarrollando procedimientos que

utilizan otros tipos de consignas, como sefiales sinusoidales.
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5.2.3. IDENTIFICIACION A PARTIR DEL MODELO RC

Es posible determinar directamente el flujo de calor transmitido desde la piel al sensor en
funcion de la temperatura del termostato, T.. Este tipo de medida (variacion lineal de la
temperatura del termostato) proporciona la resistencia térmica equivalente y la capacidad calorifica
de la zona afectada en la medida (zona afectada por el calor). Para relacionar la sefial calorimétrica
con las variaciones de potencia y con la capacidad calorifica de la zona de medida es necesario
proponer un modelo que represente adecuadamente el funcionamiento del sensor. En este

procedimiento se utiliza el modelo RC de dos cuerpos, descrito con detalle en el capitulo 4.

Recordemos que C: representa la capacidad calorifica del termostato del sensor y C: la
capacidad calorifica del dominio donde tiene lugar la disipacion medida por el sensor. T1y T:
son las temperaturas de cada dominio, P12 es la conductancia térmica entre dominios, siendo
su inversa la resistencia térmica del sensor. P: es la conductancia térmica entre el primer
dominio y el entorno, y P: es la conductancia térmica entre el segundo dominio y el sistema

de enfriamiento. El balance de energia de cada dominio esta descrito por la expresion (3.14).

Considerando que la temperatura ambiente y la temperatura del foco frio (Trom y Teold) son
constantes, y corrigiendo la linea de base de todas las sefales, se obtiene el sistema (5.15), en

el que todas las sefiales tienen valor cero en el origen de tiempos:

dT;
Wl(t)=C17tl+P1T] +FR, (11 -T))
AT (5.15)
W)= C, 2 BT+ BT, T)

En este procedimiento de identificacion, se supone que la sefial calorimétrica y es una
combinacion lineal de las temperaturas de los cuerpos entre los que se ubica la termopila de

medida, de la forma:
y=kT -kT, (5.16)

Notese que esta consideracion es diferente a la expuesta en el capitulo 4. Despejando T1y
sustituyendo en la primera ecuacién del sistema (5.15) obtenemos una ecuacion diferencial
que relaciona la sefial calorimétrica y (t), la temperatura Tz (t) y la potencia Wi (t) desarrollada

en el dominio con capacidad calorifica C::

1 dy 1 dT,
W(it)y=—|7,—+y |[+—| 7, —=+T, 5.17
(D) ky(ry dr yj k, (Tr i 2} (5.17)
Siendo:
C] kZC]
T, = T, =
R+H, kz'R"‘(kz_k])Plz
(5.18)
k = u k, = ky
" R+P, " kRt —k)R,
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Cuando se realiza una programacion lineal de la temperatura del termostato (d12/dt = cte),
en el cuerpo humano también hay una variacion lineal del flujo de calor entre la superficie de
la piel y el termostato (dWi/dt = cte). Esta hipotesis se comprueba experimentalmente a partir
de diferentes medidas en la superficie de la piel, para diferentes temperaturas constantes del
termostato 12, como se describe con anterioridad. En esta situacion, la ecuacion (5.17) se puede
resolver analiticamente y su solucion viene dada por la ecuacion (5.19).

y=yota, t+b -(1-e"™) for t, <t<t,

/ (5.19)
y=y +b, (1-e"7) Jort>t,

La programacion lineal de la temperatura se realiza desde t = t1 hasta t = t.. Para t > 2, la
temperatura del termostato T permanece constante. Los valores yo e yr son los valores de la
sefial calorimétrica para los instantes t: y t2 respectivamente. Las constantes a, y by estan
relacionadas con dWi/dt y con dT2/dt, y estan definidas por las expresiones (5.20), que muestran

la dependencia de estos parametros con la velocidad de calentamiento y otras variables.

k k
=k, am, %, dT b, =-tk am —(r —rr)iﬂ
Yo dt k, dt ’ T dt ! k, dt

a (5.20)

Para la medida propuesta en este método, inicialmente el termostato se mantiene a
temperatura constante. Cuando se alcanza el estado estacionario, el sensor se coloca en la zona
de la piel donde se realizara la medida, manteniendo constante la temperatura del termostato.
Una vez que se ha alcanzado el estado estacionario en la piel, y manteniendo el sensor inmovil,
se programa una variacion lineal de la temperatura del termostato. A continuacion, se vuelve
a mantener constante la temperatura del termostato hasta que se alcanza nuevamente el estado
estacionario, y finalmente se retira el sensor de la piel y se coloca en su base. Este es el método

operativo que se utiliza tanto en simulaciones como en medidas experimentales.

5.2.3.1. SIMULACION

En esta seccion se muestra una simulacidon para ilustrar como son las distintas curvas

experimentales en las medidas del cuerpo humano.

En esta simulacion del funcionamiento del sensor se programa una temperatura constante
del termostato T2 de +4 K por encima de la temperatura ambiente. Cuando se alcanza el estado
estacionario, se disipa en la base de calibraciéon una potencia Wi =0.2 W. Luego se disminuye
la potencia de forma lineal (- 0.4 mWs™) hasta un valor de Wi = 0.1 W. Simultaneamente se
incrementa la temperatura del termostato T2 linealmente (20 mKs) hasta +9 K por encima de
la temperatura ambiente, manteniendo esta temperatura hasta el final de la medicion. En el
tiempo t = 1150 s finaliza la disipacion emitida en la base (W: = 0). Esta programacion tiene
como objetivo simular el método de funcionamiento del sensor cuando se aplica a la piel. La
figura 5.13 muestra la sefial calorimétrica, las temperaturas de la base y del termostato, y las

potencias disipadas en la base y en el termostato.
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La potencia W1 se calcula con la siguiente expresion, que parte del modelo 4FT:

K,(1+s7)) W (s)4 K,(1+s7))

Y(s) = 1 ,(s) (5.21)
(1+s7)(1+57,) (I+s7)(1+57,)
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Figura 5.13. Medida simulada. Sefial calorimétrica (y), temperaturas de la base (T1) y termostato (T2), potencias
disipadas en la base (W1) y en el termostato (Wa).

En la simulacion, se utiliza el modelo RC de dos cuerpos descrito anteriormente, cuyos
parametros se han determinado ajustando las curvas simuladas con medidas experimentales.

La tabla 5.4 muestra los valores de los parametros del modelo determinados con este método.

Tabla 5.4. Pardametros del modelo RC, ecuacion (5.15).

Ci C2 P: P> P12 Senal calorimétrica k1 k2
JK1  JK1T  mWK! mWK:! mWK:! ) mV K1 mV K1
2.00 3.66 10.0 77.6 112 y=kiT1 — k212 19.3 22.5

5.2.3.2. METODO DE CALCULO

A continuacion, se expone el método para determinar la capacidad calorifica. Para ello se
estudia la sefial calorimétrica en la rampa existente entre los estacionarios correspondientes a
las temperaturas constantes del termostato. En cada tramo de la sefial calorimétrica, la

expresion que la curva describe es diferente, segtin la expresion (5.19).
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» Det=600sat=_850s (figura 5.13) la sefial calorimétricaes: y = y,+at+b, (1- e’

> Desde t > 850 s (después de la rampa) la sefial calorimétrica es: y =y ,+b (1—- ey,

siendo yrel valor de la curva y (t) en el punto final de la rampa.

Si ajustamos la sefial calorimétrica a las ecuaciones, se obtienen los siguientes parametros:
7y =16.46 s, ay = - 0.159 mVs' y by = 17.62 mV, con un error cuadratico medio de 6 uV en el
ajuste. El método de optimizacion utilizado se basa en el propuesto por Nelder — Mead. La

figura 5.14 muestra el ajuste final del proceso de identificacion de los pardmetros 7, ayy by.

La primera ecuacion de las expresiones (5.18) se utiliza para determinar la capacidad
calorifica Ci, resultando C: = 16.45 / 8.23 = 2 JK", valor que coincide con el utilizado en el
modelo. Con este resultado, se evaltia la validez del método para determinar la capacidad
calorifica del dominio donde ocurre la disipacidn. En este caso, el sensor siempre se ubica en
su base de calibracién y el flujo de calor se determina directamente mediante la expresion
(5.17). El resultado se muestra en la figura 5.14B.
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Figura 5.14. Medida simulada. A) Ajuste de la sefial calorimétrica con la expresion 5.19. B) Deconvolucién de la

sefial usando la expresion (5.21).

5.2.3.3. APLICACION EN LA BASE DE CALIBRACION

Antes de aplicar este método al cuerpo humano, se han realizado varias pruebas en la base
de calibracion. Al igual que en el caso simulado, el termostato del sensor se programa a una
temperatura constante de 25 °C. Cuando se alcanza el estado estacionario se disipa una
potencia constante de 0.2 W durante 550 s y, a continuacion, se programa una variacion lineal

de la temperatura del termostato de 25 a 30 ° C en 250 s.
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Simultaneamente, la potencia disipada en la resistencia de la base se varia linealmente de
0.2 a 0.1 W (250 s). Manteniendo la temperatura constante a 30 °C, se mantiene la disipacion
de 0.1 W durante 550 s, y posteriormente finaliza la disipaciéon, manteniéndose la temperatura
del termostato a 30 °C.

La figura 5.15a muestra la sefial calorimétrica y la figura 5.15b las potencias disipadas en
la base de calibraciéon (Wi) y en el termostato del sensor (W:z). La figura 5.15¢ muestra la
variacion de la temperatura del termostato (T2), de 5K en 250 s. Se ha corregido la linea de base
de las sefiales representadas en la figura 5.15. Para determinar la capacidad calorifica de la
base de calibracion, la curva calorimétrica se ajusta con las funciones dadas por la expresiéon
(56.19) (figura 5.15d). En este proceso de identificacidn, los parametros calculados tienen los
siguientes valores: 7y =20.34 s, ay=-0.152 mVs'y by = 6.372 mV.
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Figura 5.15. Medida experimental en la base de calibracién. A) Sefial calorimétrica (y), B) potencias (W1) y (W2),
C) temperatura del termostato (T2), D) Ajuste con la ecuacion. (5.19) de la zona de la sefial calorimétrica

marcada con una flecha, E) cdlculo de la potencia W1 (Wiea) con la ecuacién (5.21).

Es interesante la relacion entre la constante de tiempo de la sefial calorimétrica (z) y la
capacidad calorifica Ci, que representa el dominio donde tiene lugar la disipacion Wi. Segin

la primera ecuacién de las expresiones (5.18): ty = C1/(P12 + P1).

107



Capitulo 5. Determinacion del flujo de calor y de las propiedades térmicas de la piel

Dado que en este modelo P: << P12 (ver tabla 5.4), podemos estimar que la constante de
tiempo de la sefial calorimétrica es aproximadamente ty = C1/P12 = C1-Rs. Conocida la resistencia
térmica del sensor, se obtiene una aproximacion que relaciona la capacidad calorifica con la
constante de tiempo: 1y = 12C1. En esta medida, el resultado de este célculo tendria como
resultado C1=20.34 / 12 =1.695 JK"'. Finalmente, aplicamos la ecuacién (5.21) para determinar
la potencia disipada por la resistencia ubicada en la base de calibracion. El resultado (figura
5.15e) es adecuado, ya que se obtienen correctamente los valores de potencia de 0.2 y 0.1 W
disipados a las temperaturas del termostato inicial (25°C) y final (30°C). Sin embargo, aparecen
picos no deseados en el proceso de deconvolucién antes y después de la variacion lineal de

temperatura. Para evitarlos, se propone el método descrito a continuacion.

5.2.3.4. APLICACION EN EL CUERPO HUMANO

El procedimiento de medicion en la superficie del cuerpo humano es similar al descrito en
las secciones anteriores y requiere un total de 600 s sobre el cuerpo humano (diez minutos). El

procedimiento presenta las siguientes fases:

> Inicialmente, el sensor se encuentra en la base de calibracion. Se programa el termostato

a una temperatura constante de T2 =28 °C.

» Cuando el sensor alcanza el estado estacionario, se aplica sobre la zona de piel que se
desea estudiar, manteniendo la temperatura del termostato constante (28 °C) hasta que

se alcanza el estado estacionario en la piel.

» Manteniendo el sensor inmoévil sobre la piel, se programa una variacion lineal de la

temperatura del termostato de 28 °C a 33 °C durante 150 s.

» A continuacion, sin mover el sensor de la piel, y durante 250 s, la temperatura del

termostato se mantiene constante a 33 °C hasta que se alcanza el estado estacionario.
> Finalmente, el sensor se vuelve a colocar en la base de la calibracion.

A continuacidn, se expone una medida experimental en el muslo derecho de una mujer
sana de 20 afios, en estado de reposo y en posicidon horizontal (sujeto 2 de la tabla 5.5), en un
entorno sin flujo de aire, humedad relativa del 60% y Troom =24.6 °C. En la figura 5.16 se muestra
la sefal calorimétrica (figura 5.16a), la potencia disipada en el termostato (figura 5.16b) y la
temperatura del termostato (figura 5.16c). Para determinar el flujo de calor disipado por la

superficie del cuerpo humano, se sigue el siguiente procedimiento:

1) En primer lugar, se realiza un ajuste de la sefial calorimétrica correspondiente a la
variacion de temperatura lineal de t =300 s a t = 450 s con la funcién exponencial dada
por la ecuacion (5.19). En la figura 5.16d muestra tres curvas: la curva experimental
(Yew), 1a curva calculada (ysimu1) y la curva calculada eliminando el término exponencial
(ysimi2). Los pardmetros obtenidos son: 1y = 66.9 s, ay = — 0.2249 mVs'y b, =27 mV. La
capacidad calorifica de la zona del cuerpo humano afectada por el calor es Ci = 1y/Rs =
5.575 JK. El error cuadratico medio del ajuste fue de 48 uV (N =400 puntos).
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2) Posteriormente, se estudia el area de la curva que representa la potencia del termostato
del sensor, cuando varia linealmente de f = 300 s a t = 450 s. Esta area de la curva se
ajusta con una funcién exponencial similar a la ecuaciéon (5.19) y se obtienen los
siguientes parametros: tw = 44.9 s, aw = 3.1598 mWs! y bw = -242 mW. La figura 5.16e

muestra la curva experimental (Wey), la curva calculada (Wsinu1) y la curva calculada

eliminando el término exponencial (Wsimi2). El error cuadratico medio del ajuste fue de
1.6 mW (N =400 puntos).

time /s time/s

Figura 5.16. Medida experimental en la piel del cuerpo humano: A) Sefial calorimétrica (y), B) potencias del
termostato (W2), C) temperatura del termostato (T2), D) Ajuste con la ecuacion. (5.19) de la zona de la sefial

calorimétrica marcada con una flecha, E) Ajuste del drea marcada de la potencia disipada en el termostato.

3) Estudio del area inicial de la sefial de potencia. Al colocar el sensor sobre la piel, el flujo
de calor se puede representar como una suma de exponenciales. Esta modelizacion esta
definida por la expresion (5.14), y el método de calculo CSRM permite obtener los
parametros que definen la sefal de potencia. En esta tercera fase del procedimiento se
determina el flujo de calor para esta primera zona de medicién (de t =100 s a t = 300 s)

en la que el termostato se encuentra a una temperatura constante de 28 °C.
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Los coeficientes exponenciales calculados para esta medida en concreto son los
siguientes: Ao = 150.9 mW; A1 = 568.7 mW y Az = 210.3 mW. Ao representa el flujo de
calor estacionario, A1 la primera exponencial (71 =5 s) y Az la segunda exponencial (en
este caso 72 =30.3 s). La figura 5.17A muestra la curva calorimétrica experimental (yexp)
y la curva calculada (y«) mediante el método CSRM. El error cuadratico medio del
ajuste es 43 uV (N = 300 puntos). El flujo de calor (Wa) disipado por la piel y medido

por el sensor se muestra en la figura 5.17B.
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Figqura 5.17. Determinacién del flujo de calor disipado por la superficie del cuerpo humano. A) sefial
calorimétrica experimental (Yesp) y calculada (yea) del tramo inicial, B) flujo de calor del tramo inicial (Wa). C)

Flujo de calor transmitido desde la piel al sensor en funcion del tiempo (Wa, Ws and Wc).

4) Finalmente se determina el flujo de calor, que esta definido como una funcién de tres
tramos. El primer tramo se corresponde con el primer estacionario (Wa), que transcurre
desde que se aplica el sensor en la piel hasta que comienza la variacién lineal de
temperatura. El segundo tramo se corresponde con la variacion lineal del flujo de calor
asociada a la variacion lineal de temperatura del termostato, (Ws) y el tercer tramo se

corresponde con el segundo estacionario (Wc).
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o Tramo A (Wa). De t1=100 s a t2= 300 s. Temperatura del termostato constante y de
valor T = 28°C.

W,(t)=A4,+4 L A, L e
A, =150.9 mW; 4 = 568.7 mW; 4, = 210.3 mW 5.22)
7,=5s;7,=303s

o Tramo B (Ws). Desde t2= 300 s a t3= 450 s. Variacion lineal de la temperatura del
termostato de 28 a 33 °C. En este tramo, el flujo de calor se determina mediante la
expresion (5.21) (las sensibilidades de las funciones de transferencia K: y Kz se
indican en la tabla 4.8 del capitulo 4).

ay(t_tz)_ar(t_tz)Kz
K, (5.23)
a,=-0.2249 mVs™'; a,=3.1598 mWK™'

WB(t) = WA(t2)+

o Tramo C. De ts=450 s a ts= 700 s. Temperatura del termostato constante y de valor

T:=28°C. En este tramo, la disipacion tiene un valor igual al valor final de la rampa:
We(t) =Wy(13) (5.24)

El resultado final se muestra en la figura 5.17C. Con esta reconstruccion de la potencia, es
posible determinar la resistencia térmica equivalente de la piel (Rway), siendo el salto de
temperatura del termostato AT =5 K, en un intervalo de tiempo At =150 s (2.0 Kmin™).

AT K egaskw
At a,—ay K, (5.23)

Ry, =R, —R; =68.15-12=56.15 KW'

R

T

A continuacion, se muestran los resultados obtenidos en los tres sujetos disponibles en este
estudio, tres mujeres jovenes de 20 — 23 afos. Las medidas se realizaron en el muslo, en
posicion de reposo y con los sujetos en una camilla (figura 5.18). El peso y la altura de los

sujetos se indican en la tabla 5.5. La temperatura promedio del laboratorio fue de 24.7 °C

Figura 5.18. Aplicacion del sensor en el muslo.
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Tabla 5.5. Caracteristicas de los sujetos (mujeres).

Sujeto Edad masa (kg) altura (m)
1 23 54 1.55
2 20 74 1.68
3 20 88 1.68

En las tablas 5.6 y 5.7 se muestra los resultados del analisis de estas tres medidas.

Los resultados mostrados en la tabla 5.6 corresponden al analisis de las zonas de medicion
inicial y final, es decir, para las temperaturas constantes del termostato de 28 °C (Wa) y 33 °C
(Wc). Estas zonas se corresponden con los dos regimenes estacionarios y con los transitorios
de contacto que tiene lugar al inicio de le medida. En los ejemplos mostrados, la potencia

disipada cuando el sensor se aplica a la piel es diferente para cada sujeto.

En la tabla 5.7 se muestran los resultados del andlisis de la zona de medida correspondiente
a la variacion lineal de la temperatura del termostato. Estos pardametros permiten determinar
la capacidad calorifica y la resistencia térmica equivalente de la zona medida, que se indican en la

tabla. Los resultados obtenidos son diferentes en cada sujeto.

El valor de resistencia térmica equivalente obtenida mediante este procedimiento es del
mismo orden de magnitud que utilizando el procedimiento explicado anteriormente. En
cuanto a la capacidad calorifica, la obtenida en el tejido vivo es muy diferente de la obtenida
en la base de calibracion. Esta aplicacion muestra la capacidad del sensor para medir el flujo
de calor y las propiedades térmicas de una zona superficial y localizada del cuerpo humano.
Adicionalmente, en la tabla también se indica el error cuadratico medio de las senales

reconstruidas, de valor ¢y y ew.

Tabla 5.6. Identificacion de la sefial en la zona de temperatura del termostato constante. Wa y We.

. Wa(t) = Ao+ Arexp(-t/ 1)+ Azexp(-t/12) Wc error
sueto Troom (°C)  Ao(mW)  Ar(mW) A (mW) 1(s) 12(s) (mW)  (mW)
1 24.7 167.2 846.6 58.50 5 52.4 103.1 +1.3
2 24.6 150.9 568.7 210.3 5 30.3 78.3 +1.1
3 24.6 112.1 466.1 54.70 5 21.9 48.7 +1.2

Tabla 5.7. Identificacién de la sefial en la zona de temperatura variable del termostato. Crody y Roody.

y (sefal calorimétrica, figura 5.16D) W2 (Termostato, figura 5.16E) propiedades térmicas

sujeto T ay by ey ™w aw bw ew Crody  Ruody Error
s mVst mV uv s mWs1 mW mW  JKT  KW1 KW

1 647 -0.2243 212 45 354 32446 -2494 16 539 639 +15

2 669 -0.2249 270 48 449  3.1598  -242.4 1.6 558  56.1 +1.2
3 699 -02135 232 42 385 3.0750  -249.9 1.6 583 664 +1.5
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El flujo de calor y las propiedades térmicas de la piel son muy variables. Es necesario, por
tanto, desarrollar técnicas capaces de determinar esta informacion en un corto periodo de
tiempo. El método propuesto a partir del modelo RC permite determinar las propiedades
térmicas de un area de piel en una medida de 10 minutos. Se han realizado experimentos en
el cuerpo humano y en la base de calibracion (disipaciones Joule). Los resultados muestran la
capacidad del sensor para determinar la capacidad calorifica y la resistencia térmica equivalente de
la piel. Esta modelizacidn ha constituido el primer paso en la busqueda de un proceso éptimo
para identificar propiedades térmicas de la piel. Aunque este método es rapido y sencillo de
aplicar, implica la utilizacion de una consideracion particular del modelo RC, cuya
identificacion se resume en la determinacion de las constantes de tiempo. Habida cuenta de la
naturaleza de las medidas térmicas, este proceso de identificacion tiende a la divergencia a
causa de la imprecision en el ajuste del transitorio de la potencia disipada en el termostato
principalmente en la zona C de la reconstruccién (ver figura 5.16e). Este problema se corregira
buscando ajustar no sdlo la sefial calorimétrica sino también la temperatura del termostato,

con un método de reconstruccién compensado, que se describe a continuacién.

5.2.4. IDENTIFICACION A PARTIR DEL MODELO RCB (COMPENSADO)

En el método descrito anteriormente, el ajuste de la sefial calorimétrica era aceptable. Sin
embargo, el ajuste de la potencia disipada en el termostato tenia ciertas deficiencias. En la
busqueda de las causas se comprobd una divergencia en el ajuste de la temperatura del
termostato. A causa de estos factores, se decidié afiadir una modificacién en el modelo RC,
consistente en un término que representa las perturbaciones ambientales. Este término,
denominado ATy, compensa los efectos producidos por las variaciones de la temperatura
ambiente cuando se coloca el sensor sobre la piel. Como consecuencia, es posible determinar
las propiedades térmicas de piel ajustando directamente este modelo RC compensado (RCB).
Esto supone una importante mejora del proceso de medida, ademas de una simplificacion
importante. El modelo RCB se expone con detalle en el capitulo 4, y estd definido por la
expresion (3.26). Al tener en cuenta las perturbaciones exteriores, y tras la realizacion de varias
medidas, se ha comprobado que la utilizacion de este modelo permite no considerar la linea
de base final, lo que reduce el tiempo de medida. Ademas de estos cambios, se realizan las

siguientes modificaciones en el procedimiento (en comparacion con el método anterior):

» Se cambia la perturbacion producida, incrementandose la velocidad de cambio de
temperatura y también la magnitud del salto. En el caso anterior se programa el salto
de temperatura del termostato de 28 a 33 °C en 150 s (2.0 Kmin). En este caso se dobla
la magnitud del salto (10K, de 26 a 36 °C) en el mismo tiempo (4.0 Kmin).

» Laforma de la sefial de potencia se define por una hipétesis parecida a las ya descritas,
pero con una diferencia: no se consideran los efectos producidos por el segundo
transitorio (amplitud A:), dado que la consideracion integral del modelo ya tiene en
cuenta las capacidades calorificas de los cuerpos y sus efectos. La exponencial de

contacto (amplitud A:) ha de ser considerada dado que no forma parte del modelo.

113



Capitulo 5. Determinacion del flujo de calor y de las propiedades térmicas de la piel

5.2.4.1. SIMULACION DE LA MEDIDA

En este apartado se muestran varias simulaciones con el objetivo de ilustrar como cambian
las senales experimentales en funcién del valor de la capacidad calorifica medida, Ci. Las

simulaciones se realizan a partir de la expresion (3.26).

En primer lugar, se muestra la simulaciéon del funcionamiento del sensor cuando esta
ubicado en su base de calibracion. Se muestran tres simulaciones, para diferentes capacidades
calorificas de la base, de valor C: =3, 6 y 9 JK".. Inicialmente la temperatura del termostato 1>
se mantiene constante y cuando el sensor alcanza el estado estacionario, aumenta linealmente
a +10 K durante 150, y finalmente permanece constante hasta el final. En la base, se disipa una
potencia constante W1 =0.3 W durante 300 s, y cuando la temperatura del termostato aumenta,
disminuye linealmente hasta Wi = 0.1 W, valor que permanece constante hasta el final de la
simulacion. La figura 5.19 muestra la temperatura del termostato Tz, la sefial calorimétrica y,
la potencia disipada en la base W1y la potencia disipada en el termostato W>. Ademas, también

se ha simulado un aumento lineal de 0.5 K en la temperatura ambiente (ATb).
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Figura 5.19. Simulaciones del sensor en su base de calibracion para diferentes capacidades calorificas.

En la figura 5.19, se han corregido las lineas base de todas las sefiales. Como era de esperar,
un valor mas alto de capacidad calorifica C: implica una respuesta transitoria mas lenta de la

senial calorimétrica.
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La figura 5.20 muestra la simulacion de una medicion en la superficie del cuerpo humano.
La simulacion tiene en cuenta que el sensor se encuentra inicialmente en su base (C: =3 JK') y

luego se aplica a la piel, que tiene la misma o diferente capacidad calorifica.
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Figura 5.20. Simulaciones del sensor en la piel para diferentes capacidades calorificas.

Al colocar el sensor sobre la piel, aparecen tres fendmenos que diferencian esta medida de

una medida en la base de calibracion:

1) Se produce un contacto instantaneo entre la superficie del sensor y la superficie de la
piel, que se encuentran a diferentes temperaturas. Esto produce un pico en la sefial
calorimétrica, provocado por una potencia instantdnea que se transmite desde la
superficie de mayor a la de menor temperatura. Esta potencia instantdanea que se

transmite desde la piel al sensor se representa con una funcion exponencial de la forma:
W, (1) = 4, + 4 exp(—t/7,) (5.26)

Doénde Ao es la potencia transmitida en estado estacionario y A: es la amplitud de la
exponencial decreciente debido al contacto instantdneo entre las superficies del sensor
y la piel. En el caso simulado representado en la figura 5.20, se considera una disipacion
Ao=0.3 W para la temperatura inicial del termostato y una potencia de Ao=0.1 W para

la final. Se supone una amplitud A1 =2 W y una constante de tiempo 11 =9 s.
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2)

3)

La temperatura que rodea al sensor cambia al aplicar el sensor sobre la piel, y no es la
misma temperatura que rodea al sensor cuando estd en la base de calibracion. En
general, la temperatura en el entorno de piel es mas alta. Esta diferencia de temperatura
estd representada por ATo y se define por la expresion (3.24). En el caso simulado en la

figura 5.20, se considera A =2.5 K, B=1 K y una constante de tiempo t1r=9 s.

La piel tiene una capacidad calorifica propia de la zona donde que se esta midiendo y,
por tanto, la respuesta transitoria dependera de esa capacidad calorifica. La figura 5.20
muestra estas diferencias en la sefial calorimétrica. En esta simulacion se han utilizado

tres capacidades calorificas para la piel de valor C1=3, 6 y 9 JK".

5.2.4.2. METODO DE CALCULO

A continuacion, se describe el método de calculo utilizado para determinar la capacidad

calorifica y el flujo de calor en una superficie localizada del cuerpo humano. La efectividad de

este método se verifica a partir de las curvas simuladas en el apartado anterior. En el

procedimiento, se consideran las siguientes hipotesis sobre la piel humana:

D)

2)
3)

Cuando la temperatura del termostato es constante (T2 iicial) y €l sensor se aplica a la
piel, el flujo de calor Wi que pasa por el sensor obedece a la ecuacion (5.26). Cuando
hay una variacion lineal en la temperatura del termostato (de T2, iniciat @ T2 final), S€ asume
que la potencia W: disminuye linealmente hasta un valor final, que permanece
constante, al igual que la temperatura del termostato (T2 fina). Por lo tanto, el flujo de

calor se puede describir con la expresion (5.27):

w(#)=0 for t<t,
W,(t) = 4, + A exp(—(t—1,)/7,) for 1, <t<t,
(5.27)
Wi(1) =W, (1) + A4, -(t—1,) (1, 1,) for t,<t<t,
W) =W () Jor t;<t<t,,

En esta ecuacidn, t: es el instante en el que se aplica el sensor a la piel, 2 es el instante
en el que comienza el aumento lineal de la temperatura del termostato, ¢; es el instante
en el que la variacion lineal antes mencionada termina y comienza a mantenerse la

temperatura constante, y te.s es el instante final de la medicién.
La diferencia de temperatura ambiente ATo obedece a la expresion (3.24).

Las relaciones entre todas las variables del sistema obedecen a las ecuaciones del
modelo (3.26). Se consideran los parametros del modelo determinados en calibraciones

previas (tabla 5.7) excepto el valor de Ci, que depende del lugar de medicion.

El método de calculo es similar al utilizado en la identificacion del modelo y explicado

anteriormente. El método consiste en determinar ocho parametros: los cuatro primeros (Ao, A,

11, A Ao) permiten reconstruir la potencia Wi (t). Los siguientes tres (A, B, tr) permiten construir

la funcidn, y el ultimo (C1) completa el modelo descrito por la expresion (3.26).
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El procedimiento parte de unos valores iniciales de los primeros siete parametros con los
que se construyen las curvas Wi (t) e ATo(t). A partir de estas funciones temporales, la potencia
W2 (t) (conocida) y el valor inicial del octavo pardmetro (Ci), la temperatura T2 y la senal
calorimétrica y se reconstruyen utilizando el modelo RCB. A partir de estas reconstrucciones,
se determina el criterio de error dado por la expresion (3.6). Utilizando el ya mencionado
algoritmo de Nelder — Mead, se determinan los nuevos valores de los parametros hasta que el

criterio de error resulta admisible. La figura 5.21 muestra un diagrama del procedimiento.
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Figura 5.21. Deconvolucion mediante el modelo RCB.

La tabla 5.8 muestra los resultados obtenidos mediante este proceso para las tres medidas
simuladas representadas en la figura 5.20. Los errores en la determinacion del flujo de calor Ao
e AAo son inferiores al 0.3%, y en la determinacion de la capacidad calorifica es menor al 0.4%.
Los errores (RMSE) en el ajuste de la sefal calorimétrica y la temperatura del termostato
(menos de 9 uV y 0.15 mK, respectivamente) son muy pequefios en relacion al valor pico a
pico de estas curvas (120 mV y 10 K). El resultado de la deconvoluciéon de las medidas

simuladas demuestra la capacidad del método para determinar la informacién deseada.

Tabla 5.8. Resultados del calculo de las medidas simuladas con C1=3, 6 y 9 JK (figura 5.20).

Flujo de calor, eq. 5.24 (Ai en mW) Modelo, eq. 3.26 ATo, eq. 3.24 Error, eq. 3.6
Ao A1 AAo 1 (s) C: (JK) AK) BE ) 1r(s) & (uV) er(mK)
(1) 3005 21259 -200.3 8.4 3.01 2.51 0.99 9.0 888 0.13
(2) 3004 21255 -200.5 8.4 6.00 2.50 0.99 9.0 470 0.09
(3) 3003 21236 -200.6 8.4 8.98 2.50 0.99 9.0  3.29 0.08
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5.2.4.3. APLICACION EN EL CUERPO HUMANO

En este apartado se presentan los resultados correspondientes a las medidas realizadas en
dos sujetos varones sanos. Los datos caracteristicos de los sujetos se indican en la tabla 5.9.

Ambos sujetos estan sanos y las medidas son realizadas en reposo.

Tabla 5.9. Caracteristicas de los sujetos (varones).

Sujeto Edad masa (kg) altura (m)
4 28 67 1.72
5 62 71 1.65

Medidas en el sujeto 4. Una vez se ha verificado la idoneidad del método en el apartado
anterior, el método propuesto se aplica a una medida experimental en piel del cuerpo humana.
A continuacion, se presenta serie de cuatro medidas consecutivas idénticas en la sien del sujeto
menor. El sujeto estd sentado y en reposo durante la medicion. Las medidas son del mismo
tipo que las presentadas en la simulacion (figura 5.20). La figura 5.22 muestra las curvas
experimentales de la sefal calorimétrica (y), la potencia disipada en el termostato (W2) y la

temperatura del termostato (12).
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Figura 5.22. Serie de cuatro medidas en el sujeto 4.
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La figura 5.23 muestra el sensor en la sien del sujeto 4. Las medidas se realizaron con una

humedad relativa del 53% y una temperatura ambiente de Troom =22.6 + 0.5 °C.

Figura 5.23. Sensor aplicado en la sien del sujeto 4.

Se aplica el método de célculo a cada medida. Los resultados obtenidos se muestran en la
tabla 5.10, donde se indican los valores de los ocho pardmetros. En primer lugar, se muestran
los parametros relacionados con la reconstruccion del flujo de calor (Ao, A1, T1, AAo) en funcién
del tiempo, cuando se aplica el sensor a la piel humana. A continuacién, se muestra el valor
de la capacidad calorifica C: de la zona del cuerpo humano donde se realiza la medicion,
siendo el valor medio obtenido 5.91 JK-'. Finalmente, se muestran los parametros que permiten
reconstruir el incremento de la temperatura del entorno ATo (A, B, tr), que se corresponde con
la ecualizacion térmica alrededor del sensor cuando se aplica el dispositivo sobre la piel. En
los ajustes se obtuvo un error inferior a 35 UV para una sefial calorimétrica de 120 mV de pico

a pico, y un error inferior a 4 mK para una temperatura de termostato de 10 K de pico a pico.

Tabla 5.10. Resultados de las medidas experimentales en la sien del sujeto 4.

Flujo de calor, eq. 5.24 (Aien W) ~ Modelo, eq. 3.26 ATo, eq. 3.24 Error, eq. 3.6

Ao A Ao Ti(s) C1 (K AK) BE) () (V) er(mK)
M1 0.288 2.73 -0.221 79 5.69 2.46 1.23 16.6 29.7 1.47
M2 0.279 3.24 -0.216 8.1 5.82 2.68 1.60 9.00 33.5 2.03
M3 0.272 3.38 -0.203 8.0 5.96 2.80 1.05 9.00 34.7 3.78
M4 0.272 3.82 -0.214 7.0 6.17 2.86 1.11 9.00 29.1 2.55
Mean 0.278 3.29 -0.214 7.8 591 2.70 1.25 10.9
SD 0.008 045 0.008 05 0.21 0.18 015  3.80

La figura 5.24a muestra el flujo de calor medido por el sensor en la primera medida (M1)
realizada en la sien del sujeto. Se observa el flujo de calor transitorio inicial cuando se aplica
el sensor, causado por el contacto instantaneo entre las superficies del sensor y la piel. A
continuacion, el flujo de calor alcanza un estado estable de 288 mW para una temperatura del
termostato de 26 °C. Esta disipacién disminuye linealmente a medida que aumenta Tz,
alcanzando un valor de 67 mW para 1> = 36 °C. En la figura 5.24b y 5.24c se muestra la
reconstruccion de la sefial calorimétrica y de la temperatura del termostato; diferenciando las
curvas experimentales y calculadas con los subindices exp y cal, respectivamente. La variacion

ATo en funcién del tiempo también se representa en la figura 5.24c.
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Figura 5.24. (a) Flujo de calor W1 obtenido de la medida M1 en la Figura 5.22. (b) Ajuste de la sefial

calorimétrica Ay. (c) Ajuste de temperatura del termostato ATz y representacion de ATo.

La potencia disipada por el sujeto depende de la situacion fisica del sujeto, de la humedad
relativa y de la temperatura, entre otros factores. Consideramos que una caracterizacion
térmica rigurosa de la piel requiere, ademas del conocimiento del flujo de calor, datos sobre la
capacidad calorifica y la conductancia térmica de la piel. La capacidad calorifica y el flujo de
calor se determinan directamente mediante el método de calculo. La conductancia térmica (o
su inversa, la resistencia térmica), se puede caracterizar a partir de la variacion del flujo de
calor Wi en funcion de la temperatura del termostato T2. Como ya se ha explicado, la inversa
de la pendiente de esta linea tiene unidades de resistencia térmica, por lo que se define una

resistencia térmica equivalente de la piel Reody:

AT,

=— . 5.28
body A VVI Sensor ( )

En este método, se considera que la resistencia térmica del sensor Rs es la inversa de la
conductancia térmica P, en lugar del valor experimental anteriormente utilizado (12 KW™).
En este caso, Rs =1/P12=10.41 KW, AT> =10 K, AW: = AAo. Sustituyendo los valores de la tabla
5.10, obtenemos Rway = 36.5 + 1.7 KW-.. La incertidumbre de los valores obtenidos para las
propiedades térmicas de la piel en esta serie de medidas es del 3.5% para la capacidad calorifica

y del 4.7% para la resistencia térmica equivalente.
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Medidas en el sujeto 5. A continuacion se presentan ocho medidas realizadas en diferentes
dias en la sien del sujeto 5. La figura 5.25 muestra la variacion del flujo de calor en cada dia en
funcion del tiempo, y la temperatura del termostato T2; y la tabla 5.11 muestra los resultados
numéricos obtenidos. El flujo de calor es muy similar en ambos dias, aunque el primer dia es
ligeramente superior. Esto probablemente se debe a que la temperatura ambiente fue menor
ese dia, lo que generalmente supone una mayor disipacion. En cuanto a las propiedades
térmicas de la piel en el drea medida, la capacidad calorifica media obtenida el primer dia es
de 5.7 JK'y en el segundo dia es de 5.9 JK! (C: = 5.8 + 0.2 JK™). La resistencia térmica equivalente
media obtenida el primer dia es de 31 KW y en el segundo dia es de 29 KW (=30 + 2 KW-).
La incertidumbre en la determinacion de las propiedades térmicas de la piel es del 3.4% para
la capacidad calorifica y del 6.7% para la resistencia térmica en este caso. En el primer dia la

temperatura del entorno fue Trom =23.3 °C, y en el segundo 23.5 °C.
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Figura 5.25. Flujo de calor W1 medido en la sien del sujeto 5 en diferentes dias.

Tabla 5.11. Resultados de las medidas experimentales en la sien del sujeto 5 (M1 — M4: dia 1, M5 — M8: dia 2).

Flujo de calor, eq. 5.24 (Aien W) Modelo, eq. 3.26 ATo, eq. 3.24 Error, eq. 3.6
Ao A AAo 1 (s) C1 (JK?) AK) B(EK) 1r(s) e (uV) er(mK)

M1 0.310 3.03  -0.224 7.3 5.53 2.10 0.80 9.00 244 2.59
M2 0.326 489  -0.251 5.3 6.08 2.41 1.46 9.00 32.3 1.75
M3 0.338 321  -0.251 7.4 5.37 2.26 1.16 30.0 32.6 2.00
M4 0.325 355  -0.241 7.0 591 2.57 0.69 21.0 28.3 2.69
M5 0.295 298  -0.240 7.5 591 2.59 0.84 30.0 29.2 1.15
Mé6 0.316 282  -0.253 9.1 5.83 2.45 0.81 9.00 35.7 2.02
M7 0.331 373  -0.255 6.6 6.00 3.08 0.60 30.0 25.8 1.54
M8 0.340 329  -0.276 8.0 5.85 2.71 1.09 229 32.1 131
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La tabla 5.12 muestra los resultados de las medidas realizadas en la mano derecha del
sujeto 5 en dos dias diferentes. En este caso, existe una clara diferencia en las medidas del
primer dia, dado que el sujeto presentd una disipacion inusualmente baja. En el primer dia la
temperatura del entorno fue Trom =21.3 °C, y en el segundo 21.8 °C. La temperatura alrededor
del sensor (cuando se aplica el sensor en la piel, la temperatura que rodea al sensor es Troom +
ATo) en el primer dia fue de Trom + A =21.3 +0.6 =21.9 °C, y en el segundo dia fue de 23.7 °C.
La temperatura superficial de la piel fue muy inferior en el primer caso. Por otra parte,
podemos comparar el drea A171, que representa la energia del fendémeno transitorio de contacto
entre superficies. En las medidas del primer dia, dicha energia fue negativa o muy pequena
en comparacion con la del segundo dia. Esto se debe a que la temperatura de la piel antes de
aplicar el sensor fue mas baja durante el primer dia. Las capacidades calorificas y las resistencias
térmicas equivalentes obtenidas fueron: el primer dia, C1 =5.05 + 0.2 JK*', Reoty = 38.9 £ 0.7 KW,
y en el segundo dia, C1=5.43 + 0.49 JK*, Reoay = 28.9 + 1.3 KW,

Las capacidades calorificas obtenidas en la mano son menores que en la sien, y las
diferencias entre dias son del mismo orden de magnitud. La capacidad calorifica media en la
mano es de 5.3 + 0.4 JK! con una incertidumbre del 8%. Sin embargo, la resistencia térmica
equivalente obtenida en la mano es muy variable, de manera que, en el primer dia medido, con
menor disipacion de calor, la resistencia térmica equivalente es un 35% mayor que la obtenida en
el segundo dia. Nétese que, mientras la capacidad calorifica en una zona de la piel mantiene
su valor en un rango del 8%, la resistencia térmica equivalente puede variar mucho en funcion
de la situacién fisica del sujeto. La variacion del flujo de calor — y de la resistencia térmica
equivalente — que se observa en esta serie de medidas, es compatible con el funcionamiento de
los mecanismos de vasoconstriccion y vasodilatacion y su relacion con la transferencia de calor
[88, 141]. Este fendmeno parece corresponderse con una reduccion del flujo sanguineo
(vasoconstriccidn) en la zona de medida. Esta reducciéon del flujo sanguineo produciria un
aumento de la resistencia térmica equivalente, que a su vez produciria una reduccion del flujo de
calor. Esta hipotesis cobra mas sentido cuando se comparan las capacidades calorificas: en el
primer dia es inferior; lo cual es coherente con una reducciéon de la cantidad de agua en el

tejido, causada por una hipotética reduccion del flujo sanguineo.

Tabla 5.12. Resultados de las medidas experimentales en la mano del sujeto 5 (M1 — M3: dia 1, M4 — M7: dia 2).

Flujo de calor, eq. 5.24 (Aien W) Modelo, eq. 3.26 ATo, eq. 3.24 Error, eq. 3.6
Ao A1 AAo 11 (s) C: (JK?) AK) BE ) 1r(s) e (uV) er(mK)

M1 0.016  -0.271 -0.202 5.0 5.08 0.61 0.49 9.30 423 1.60
M2 0.013  -0.037 -0.200 18 5.23 0.63 0.60 9.00 23.6 1.96
M3 0.026 0.055 -0.206 11 483 0.93 0.93 9.80 17.0 0.97
M5 0.296 2.114 -0.248 6.9 4.85 1.88 0.96 9.00 26.3 1.70
M6 0.300 3.217 -0.247 6.4 6.04 1.96 0.73 30.0 35.3 2.75
M7 0.284 2.335 -0.260 7.7 5.50 1.73 0.71 9.60 24.1 1.62
M8 0.247 1.935 -0.264 8.3 5.31 1.43 0.81 9.00 26.6 242
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Se han realizado varios estudios y aplicado diferentes procedimientos. El método de
identificacion mediante el modelo RCB (modelo de dos cuerpos compensado), implica la

programacion de variaciones lineales de temperatura de 10 K a una velocidad de 4 Kmin.

Este método es el que mejores resultados proporciona, y su principio de funcionamiento
presenta ciertas similitudes con los calorimetros DSC, como hemos comentado con
anterioridad. La magnitud de la resistencia térmica equivalente y de la capacidad calorifica
expuesta en estas medidas es global e inespecifica, y estd asociada con un area de medida de
2 x 2 (4) cm?. El coeficiente de variacion es del 3.5% para la capacidad calorifica y del 6% para
la resistencia térmica equivalente. Estos indicadores presentan cierto parecido a valores obtenidos

por otros autores empleando distintos métodos [85, 86].

Como ya se ha visto a lo largo del capitulo, el flujo de calor medido por el sensor presenta
una gran variabilidad y dependen de muchos factores. Del mismo modo, la resistencia térmica
equivalente también experimenta grandes cambios. No obstante, la capacidad calorifica
presenta valores mucho mds estables, lo cual es coherente dado que esta magnitud depende
de las propiedades fisicas de los tejidos que conforman la zona afectada por el calor, cuyos
cambios principalmente se corresponderan con la cantidad de agua que contiene. Si bien la
variabilidad de las medidas puede suponer problemas de incertidumbre, también es una
oportunidad para avanzar en el estudio de la fisiologia humana con nuevos datos aportados
por este sensor calorimétrico. Los experimentos de repetibilidad realizados en cada serie
muestran que la variabilidad de los resultados responde mas a cambios en el sujeto y en el

entorno que a cambios en el dispositivo.

La medida in vivo de la conductividad térmica de la piel tiene precedentes, y se utilizan
multitud de instrumentos y técnicas [95, 96, 97, 103, 104, 105] desde hace varias décadas. Por
lo general, esta informacion suele presentarse de forma especifica (WK'm™), siendo necesario
suponer la geometria de la zona afectada por el calor para poder realizar comparaciones. En
nuestro caso, los datos se tratan como magnitudes absolutas. No obstante, es facil comparar
nuestros datos con los de otros autores, si se considera la geometria de la zona afectada por el
calor. En nuestro caso, y considerando un prisma de 2 x 2 (4) cm?, y un espesor (profundidad de
penetracion térmica) de unos 4 mm, se observa que el orden de magnitud de nuestras medidas
coincide con la de otros autores, y la dispersion de los resultados es similar. Si se consideran
unos valores de referencia frecuentes en la literatura (3.4 Jg'K?, 1.15 gcm= y 0.3 WK"'m)
obtendriamos una capacidad calorifica absoluta de 6.26 JK' y una resistencia térmica

equivalente de 33.3 KW+, valores similares a nuestros resultados.

Sin embargo, no es sencillo encontrar referencias de capacidad calorifica medida in vivo.
Por lo general la capacidad calorifica de los tejidos bioldgicos se suele medir in vitro. Aun asi,
es posible comparar nuestros resultados con los resultados obtenidos in vitro. Uno de los pocos
trabajos en los que se proporciona este tipo de magnitud medida in vivo es un articulo reciente
de Webb R.C, titulado Thermal Transport Characteristics of Human Skin Measured In Vivo Using
Ultrathin Conformal Arrays of Thermal Sensors and Actuators [113].
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La medida in vivo de la capacidad calorifica plantea varias dudas. Consideramos que,
ademas de los trabajos realizados, es conveniente la realizacién de mas experimentos concretos
para validar los métodos de identificacion de la capacidad calorifica. En el proximo capitulo,
se profundizard en el andlisis de los resultados obtenidos en las medidas experimentales y se

realizardn contrastes entre los resultados obtenidos por diferentes autores.

5.3. CONCLUSIONES

Se ha comprobado la eficacia del sensor para determinar el flujo de calor que lo atraviesa
y para la determinacion de dos propiedades térmicas de la superficie cutanea donde se aplica:
la capacidad calorifica y la resistencia térmica equivalente. Se han desarrollado varios métodos
para identificar las magnitudes térmicas de la piel. El método CSRM y la descomposicion del
flujo de calor mediante la suma de exponenciales constituyen la mejor herramienta para
determinar la disipacidon cutanea del cuerpo humano, dado que se realiza una separacion de
los términos estacionario y transitorios. En cuanto a las propiedades térmicas, la resistencia
térmica se identifica de forma idénea empleando valores estacionarios de flujo de calor lo mas
proximos en el tiempo, para diferentes temperaturas del termostato. Por otra parte, el método
de identificaciéon mediante el modelo RCB (modelo de dos cuerpos compensado), operado
mediante variaciones lineales de la temperatura del termostato, proporciona los mejores
resultados en cuanto a identificacion de capacidad calorifica. Este método, permite ademas

identificar el flujo de calor y la resistencia térmica con precision.
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Capitulo 6
MEDIDAS EN EL CUERPO HUMANO

En este capitulo se exponen los resultados experimentales obtenidos en el cuerpo humano

empleando el sensor calorimétrico, y que complementan a las medidas del capitulo anterior.

Las caracteristicas antropomeétricas de los sujetos participantes en estos estudios se exponen

en la tabla 6.1. Se han realizado varias campafas experimentales, siendo las mas relevantes las

descritas a continuacion:

>

C1. Medida del flujo de calor y de la resistencia térmica equivalente en reposo en los sujetos
R1y R: (ver tabla 6.1), en tres zonas: mano (dorsal), esterndn (mango), y abdomen
(flanco). El flujo de calor se determin6 con el CSRM vy la identificacion de propiedades
térmicas se realizd a temperatura constante. La temperatura del termostato 12 fue de

24, 28, 32 y 36 °C. Esta campana se realiz6 en junio — diciembre de 2018.

C2. Medida del flujo de calor en reposo, tras ejercicio fisico, en recuperacion y durante
la oclusidn del flujo sanguineo, en los sujetos E1 — Ewo (ver tabla 6.1), en el muslo. Estas
medidas complementan a un experimento realizado bajo la direccién del Dr. José A. L.
Calbet, en el Laboratorio de Rendimiento Humano de la Facultad de Ciencias de la
Actividad Fisica y del Deporte de la ULPGC. El flujo de calor se determind con el
CSRM, y T2 fue de 28 °C. Esta campania se realiz6 en mayo — julio de 2019.

C3. Medida del flujo de calor, 1a capacidad calorifica y la resistencia térmica equivalente en
reposo, en los sujetos R: — Rs en seis zonas: sien, mano (dorsal), abdomen (flanco),
muslo (interior), mufieca (volar) y talon. Estas magnitudes también se evaluaron en
una cicatriz correspondiente a una quemadura de segundo grado de 2 x 1 cm? en la
zona volar de la mufeca del sujeto R« El método utilizado es la identificacion de
propiedades térmicas a partir del modelo RC compensado (RCB), y la temperatura del

termostato T2 fue de 26 a 36 °C. Esta campafia se realiz6 en marzo —junio de 2020.

Tabla 6.1. Caracteristicas antropométricas de los sujetos participantes en el estudio: edad (afios), masa (kg),

altura (m) y sexo (H: hombre, M: mujer).

Sujeto

Ri RR Rs R« Rs Rs Ei E» Es E+ Es Es E; Es Eo Euw

Edad
masa
altura

Sexo

62 27 29 57 31 24 25 23 25 24 20 21 21 23 20 29
71 83 68 68 74 53 - 72 76 79 80 - 54 54 74 88
160 172 177 166 149 161 - 168 181 172 168 - 160 155 168 1.69

H H H M M M H H H H H M M M M M
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A continuacion, se analizan los resultados en el siguiente orden: el flujo de calor, 1a resistencia
térmica equivalente y la capacidad calorifica. Finalmente se analiza una serie de medidas

realizadas para estudiar la evolucion de una quemadura de segundo grado.

6.1. FLUJO DE CALOR

En las campanas experimentales, el método de identificacion no es siempre el mismo: en
las dos primeras campanas se utiliza el método CSRM, y en la tercera campana las medidas se
identifican con el modelo RC compensado. Independientemente del método utilizado, el flujo
de calor estacionario (Ao) es comparable en las tres campanas. Sin embargo, la identificacion
mediante el modelo RC compensado considera los efectos de la capacidad calorifica del cuerpo
estudiado, y la ecualizacion térmica no se representa con un término Az, sino a partir de la
propia capacidad calorifica. Como consecuencia, es necesario afiadir un grado de libertad al
término correspondiente al pico inicial de potencia (A:), por lo que la constante de tiempo t:
es diferente en cada medicion. Por este motivo, los efectos transitorios definidos por los

coeficientes A1 y Az (ecuacion 4.12) no pueden compararse si el método de calculo es diferente.

6.1.1. MEDICION DEL FLUJO DE CALOR EN REPOSO

En esta seccion se analizan las caracteristicas del flujo de calor en sujetos en situacién de
reposo. En las tablas 6.2, 6.3 y 6.4, se muestra el flujo de calor Ao, en funcion de la temperatura
del termostato T2, en cada zona del cuerpo humano y sujeto analizado. Estos resultados
corresponden a las campanas C1, C2 y C3, cuyas metodologias de medida y calculo fueron
muy diferentes. En la primera y segunda campafia se realizaron medidas a diferentes
temperaturas constantes del termostato. Antes y después de la medida el sensor se situd en su
base de calibracion. El método de cdlculo utilizado fue el CSRM vy la correccion de las lineas
de base se hace a partir de los valores iniciales y finales de las sefiales en la base. En la tercera
campana, el método de medida y de calculo estd mas elaborado y con seguridad los resultados
son mas precisos, dado que la correccion de la linea de base tiene en cuenta el aumento de la

temperatura alrededor del sensor cuando éste se coloca sobre la piel.

Como ya se explicd en el capitulo anterior, el flujo de calor medido por el sensor es mayor
cuanto menor sea la temperatura del termostato. Concretamente, y como se vera mas adelante,
el flujo de calor es proporcional a la diferencia de temperaturas entre la piel y el entorno. En

las tablas 6.2, 6.3 y 6.4 se observa claramente esta tendencia.

Véase también que el flujo de calor y su variabilidad es diferente en cada zona estudiada
del cuerpo humano. Cabe destacar que las medidas realizadas en el esternén presentan
dificultades en términos de identificacion. Estas dificultades han sido reportadas en algtin

trabajo reciente [142], y por dicho motivo ya no se suele medir en dicha localizacién.

El analisis que se realiza a continuacion esta centrado en los datos de la campana C3.
Algunas de las hipdtesis obtenidas en el transcurso de esta investigacion fueron también

estudiadas en las campafias anteriores C1 y C2.
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Tabla 6.2. Flujo de calor Ao (mW) en reposo, para cada temperatura Tz. Se muestra el valor medio + desviacién

estdndar para cada sujeto y zona. Primera camparfia experimental (C1).

Sujeto R: R:

mano abdomen  esternén mano abdomen  esternon

T>=24°C 151 +87 208 28 223 £26 200 £33 209 £ 30 214 +£37
T>=28°C 101 + 56 132 +31 157 +20 185+ 19 126 +21 162 +20
T2=32°C 49 + 84 110+ 23 122 +20 119+ 22 86 +23 99 +8

T>=36°C -11+£90 66 =19 71+7 56 + 24 21+29 57 +19

Tabla 6.3. Flujo de calor Ao (mW) en reposo, para cada temperatura Tz. Se muestra el valor medio + desviacion

estandar para cada sujeto y zona. Segunda campaiia experimental (C2).

sujeto E: E> Es Es Es Es E; Es Ey Eo

T>=28°C 162 126 111 143 172 186 84 113+6 124 + 39 87+7

Tabla 6.4. Flujo de calor Ao (mW) en reposo, para cada temperatura T2. Se muestra el valor medio + desviacién

estandar para cada sujeto y zona. Tercera campaiia experimental (C3).

termostato sujeto sien mano abdomen muslo talbn  mufieca

R: 323+15 282 +24 278+ 8 195+22 84+18 296 +20
R2 362+17 241+14 198+24 18011 3612 322+25
Rs 279+ 6 171 + 38 224+18 200+ 7 -40 +22

T2=26°C
R4 294 +15 300+18 195+29 166 +20 105 + 22
Rs 339+13 207 £42 2056+17 160+17 6+18
Rs 293+ 8 221 +22 341 +29 212+38 19 +28
R1 74 +12 35+18 52+13 9+ 12 -109+15 29+ 15
R> 107+ 5 15+7 -8+43 -11+5 -177+20 29+23
Rs 64+ 4 —-58 +32 26 +10 20+10 -222+17
T>=36°C
R4 78 £ 7 38+14 28+28 20+ 4 -109+21
Rs 130+ 7 -12+41 12 +18 -2+10 -177+x14
Ré 60+ 6 27+ 24 88+ 13 42+ 28 -172+16

Las medidas de la campafia C3 consistieron en aplicar el sensor en la piel con el termostato
del sensor a una temperatura constante de 26 °C durante 450 s, a continuacion, se aumenta
linealmente la temperatura del termostato hasta los 36 °C durante 150 s, manteniéndose a 36°C
en los 300 s finales (ver figura 4.24c). El sensor esta situado en su base antes y después de su
colocacioén en la piel. La aplicacion del sensor sobre la piel provoca una disminucion inicial de
la temperatura de la piel en el drea de medicién, ya que la temperatura del termostato se
mantiene inicialmente en 26 °C, y la conductividad térmica del sensor es muy alta. El termistor
instalado en el dispositivo lee la temperatura de la piel durante la medicion. Se define Tsin

como el valor medio de la temperatura de la piel cuando el termostato se encuentra a 26°C.
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La temperatura T«in fue ligeramente inferior a la temperatura normal de la piel en un
ambiente termoneutral. Los valores de T«in en esta campafia (C3) fueron de 31.6 + 0.7 °C en la
sien, 31.5 £ 0,7 °C en la muneca, 30.1 £ 0.9 °C en el abdomen, 29.6 + 1.3 °C en la mano, 28.8 £ 0.7

°Cen el muslo, y 25.1 +1.1 °C en el talén.

En la figura 6.1 se representan los valores del flujo de calor estacionario Ao para las dos
temperaturas del termostato (72 =26 °Cy T2 =36 °C) en funcion de la diferencia de temperatura
entre la piel y el entorno, Tsin — Trom. En la figura se observa claramente la correlacion existente

entre el flujo de calor y la diferencia de temperatura entre la piel y el entorno.
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Figura 6.1. Flujo de calor estacionario Ao para T2 =26 °C y T2 =36 °C, en seis sujetos y seis zonas diferentes.

Notese que el flujo de calor es mayor cuando el termostato esta a 26 °C que cuando esta a
36°C. Cuando el termostato se programo en 26°C, todos los valores fueron positivos excepto
algunos casos en el talon. A 36°C, todos los valores en la sien fueron positivos; en abdomen,
mano y muslo, el 60% de los valores fueron positivos, en la mufieca el 85% fueron positivos y
en el talon todos los valores de flujo de calor fueron negativos. Por otro lado, los valores mas
bajos de temperatura se midieron en el talén y los valores mds altos en la sien. El flujo de calor
puede ser positivo, incluso cuando la temperatura de la piel es inferior a la del termostato.
Esto ocurre porque el sensor se estabiliza con una zona de la piel debajo de la superficie, que

debe estar a una temperatura mas alta que Tsin y T2.
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Como cabe esperar [143], el flujo de calor es proporcional a la diferencia de temperatura
entre la piel y el entorno, Tsin — Trom. En la figura 6.1 se observan las rectas de regresion, y los
parametros de los ajustes se muestran en la tabla 6.5. Esta correlacion es mayor para menores
temperaturas del termostato, es decir cuando la perturbacién producida por el instrumento es

mayor (menor 12).

Tabla 6.5. Pardmetros del ajuste lineal entre el flujo de calor y la diferencia de temperatura entre la piel y el
entorno, para la camparia C3 (figura 6.1) y para la campaiia C2, antes y después del ejercicio (AE y DE).

Campafia Modelo ajustado T2 a/mW b/mWK?! R?ajustado RMSE/mW
A[J,ZS =a+ b (Tskin - Traum) 269C - 136 52 095 22
C3
A[J,36 =a+ b (Tskin - Traum) 369C 290 43 091 25
AE 9.70 11 0.82 15
C2 Aos=a+b (Tskin - Troom) 28°C
DE 8.90 8.7 0.55 24

Se ha probado esta hipdtesis con los datos de la campafia C2, y esta relacion se cumple,
particularmente en reposo. Después de realizar ejercicio fisico, esta relacion no se ve tan clara,
lo cual resulta coherente dado que la disipacion después del ejercicio fisico depende de
muchos factores aparte de la temperatura de la piel Twin. Por otra parte, también se han
detectado diferencias en el flujo de calor relacionadas con la zona de la piel donde se realiza la
medida, con el sexo, la edad, las propiedades antropométricas de los sujetos, la tasa metabdlica

basal y presencia o no de vestimenta en la zona de medicion.

6.1.2. ANALISIS DE LA DISIPACION ESTACIONARIA EN SUJETOS EN
REPOSO

Localizacion. La zona de la piel donde se realiza la medicion influye en el resultado
obtenido. El valor promedio del flujo de calor para T2 = 26 °C, es de 315 mW en la sien, 309
mW en la mufieca, 240 mW en el abdomen, 237 mW en la mano, 186 mW en el muslo y 48 mW
en el talén. El mayor flujo de calor se produjo en la sien y el mas bajo en la extremidad inferior
(muslo y talén). La mayor variabilidad del flujo de calor se detectd en el brazo y la mas
pequefia en la sien. Los mayores valores de flujo de calor se obtienen en la frente y el antebrazo,
lo cual es coherente con las medidas de Keijzer, A. [144] y de H. Anttonen [145]. Por otra parte,
la gran variabilidad de las mediciones en la mano es coherente con el trabajo de House, J.R
[141]. Estas medidas no coinciden con las de estos autores en términos de magnitud, aunque

las diferencias sistematicas entre autores es algo relativamente frecuente [146, 147].

Edad. Existen diferencias relacionadas con la edad de los sujetos. En el abdomen, la sien y
el muslo, las disipaciones fueron similares en todos los sujetos. Sin embargo, en la mano, el
flujo de calor en los sujetos mayores (> 50 afnos, n = 2) es un 34% mayor que en las personas
mas jovenes (<30 afios, n =4). En el taldn, los sujetos jovenes tenian un flujo de calor cercano a
0 o negativo (media 3 mW), mientras que en los mayores es mayor (media 93 mW). El nimero

de sujetos es bajo, pero la magnitud de la diferencia es destacable.
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En la tabla 6.6 se muestra el valor medio de la disipacion y el resultado del test Welch —t,
empleado para evaluar diferencias (el resultado del test es 1 si la diferencia es significativa y 0
sino lo es). El mayor flujo de calor en los sujetos mayores, en mano y talén, concuerda con las
observaciones de Wagner JA. [148], que indican una menor susceptibilidad a los ambientes
frios en las personas mayores. Esta susceptibilidad esta relacionada con la capacidad de

reaccion del cuerpo humano ante cambios térmicos ambientales.

Tabla 6.6. Comparacién del flujo de calor (Ao) para cada zona y para T2 = 26 °C, entre sujetos
mayores y jovenes.

sujetos > 50 afios sujetos 30 < afios test Welch — t p — valor
zona n1 M media x1 (mW) n2 M media x2 (mW)
sien 12 313 20 327 0 p>0.05
mano 7 289 20 216 1 45x10-
abdomen 7 242 24 228 0 p>0.05
muslo 8 181 20 193 0 p>0.05
talon 7 93 15 3 1 3.5x10-°

O ni: tamario de la muestra

Sexo. En promedio, los sujetos masculinos disipan un 8% mas que los sujetos femeninos.
En la campana C2 se detectd la misma diferencia, con una magnitud del 15%. Este fenémeno

es coherente con lo reportado al respecto en varios trabajos [148, 149, 150].

Masa, altura y superficie. Algunos autores afirman que las diferencias muestrales en la
termorregulacion se pueden normalizar a partir del peso (M) y de la superficie (S) corporal de
los sujetos [146, 150]. Havenith, G. afirma que en las mismas condiciones de tasa metabdlica,
un menor ratio SM™! estd relacionado con una mayor estabilidad térmica del sujeto [143]. En la
tabla 6.7, se muestra el coeficiente de correlacion entre el flujo de calor estacionario Aoy la
masa de los sujetos (M, kg), su superficie corporal (S, m?), el cociente SM", y el indice de masa
corporal (BMI, kgm?). La superficie corporal de los sujetos se calcula con la expresion de

Mosteller [151], a partir del peso y la altura de cada individuo.

Tabla 6.7. Coeficiente de correlacion entre el flujo de calor (Ao) y las propiedades antropométricas (M, SM SM-,

BMI) en la camparia C3, para dos temperaturas del termostato To.

zona mano abdomen muslo talén sien
T2 (°C) 26 36 26 36 26 36 26 36 26 36
M -0.79 -0.69 -0.61 -0.76 +0.77  +0.70
S -0.77 -0.70 -0.68 +0.56
SM1 -0.51 +0.72 +0.62 +0.76 +0.76 -0.91 -0.85
BMI -0.52 -0.76  -0.59 +0.78  +0.92

Los resultados de la tabla 6.7 se corresponden con los sujetos de la camparnia C3 (6 sujetos),

siendo los resultados de la campafia C2 parecidos (8 sujetos).
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Véase que los coeficientes de correlacion a diferentes temperaturas del termostato son
parecidos entre si. Considerando significativo un coeficiente de correlacion mayor a 0.5, se
observa que, de las cinco zonas expuestas en la tabla, en dos de ellas no se distinguen
diferencias apreciables (talon y mano). En las otras zonas como el abdomen, el muslo y la sien,
los coeficientes de correlacion si son significativos, particularmente en lo referido al cociente
SM, que representa la superficie corporal por unidad de masa. Véase que la falta de
correlacién se da en zonas lejanas al tronco. El nimero de sujetos no es suficiente como para
afirmar con certeza estas relaciones, aunque la coherencia de estos datos con la bibliografia

constituye una observacion de interés [143].

Tasa metabdlica basal. La tasa metabolica basal (BMR) es la energia en estado de reposo que
emplea una persona para mantener su organismo en funcionamiento. A partir de medidas del
flujo de calor en zonas localizadas y supetficiales del cuerpo humano, seria plausible estimar
una magnitud equivalente. En 1995, H. Anttonen midio el flujo de calor en varias zonas de la
piel, y ponderando sus resultados en funcioén de la superficie correspondiente a cada region,
obtuvo una magnitud parecida al BMR [145]. Con nuestras medidas sucede algo parecido. En
la figura 6.2 se muestra el BMR de cada sujeto, calculado con la expresion de Mifflin — St Jeor
[152], que depende del sexo, de la edad y de la masa del sujeto, en color azul. También se
muestra el calculo del BMR utilizando los resultados obtenidos con el sensor calorimétrico, en
rojo para las medidas de la campafia C3 y en amarillo para las medidas de la campana C2.
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Figura 6.2. Tasa metabdlica basal (BMR) calculada con la expresién de Mifflin — St Jeor [152] (azul) y 55% de la
misma (gris) y BMR calculada con nuestras medidas (C3: rojo y C2: amarillo).
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Es interesante comprobar la concordancia (figura 6.2) entre los resultados proporcionados
por nuestro sensor y el 55% del BMR que corresponde a la tasa de la potencia calorifica medible
a través de la piel, y que se explica a continuacién. El cdlculo del BMR a partir de nuestros
resultados se realiza ponderando el flujo de calor obtenido en cada zona, considerando un 40%
abdomen, un 40% muslos y un 20% las demas zonas. El resultado se multiplica entonces por
la superficie corporal [151], obteniéndose un valor de potencia en vatios. No obstante, es
necesario recordar que los sensores de contacto alteran de forma diferente la transmisién de
calor a través de la piel, de modo que el resultado depende del instrumento utilizado. En
nuestro caso, podemos establecer una relacion que hace converger los resultados, empleando

el concepto de resistencia térmica absoluta.

La excitacion térmica producida por el dispositivo es conocida, y podemos cuantificarla.
Para ello consideramos dos situaciones diferentes: 1) flujo de calor disipado por la piel en una
situacion natural al aire (Wn) y 2) flujo de calor disipado en la misma zona de piel, pero con el

sensor aplicado en dicha zona (Ws). Asi, tenemos:

T, -T T, -T,

W, =i R room = skz;es 6.1)

Siendo Rw la resistencia térmica equivalente en condiciones naturales, Rs la resistencia térmica
equivalente del sensor calorimétrico, Tskin, Troom y T2 las temperaturas de la piel, del ambiente y
del termostato respectivamente. Todas las variables son conocidas salvo Ry, que se puede
estimar con la expresion de Kurazumi, Y. [82]. Expresiones similares suelen usarse en este tipo
de estudios [104, 113, 116]. De este modo, el BMR calculado con nuestro sensor seria igual al

flujo de calor ponderado Ao, multiplicado por la superficie corporal Sy por el cociente W/Ws:

Wy~ T,.-T, R,/ ~
S e L

La velocidad del viento considerada es 0.5 ms? (entorno cerrado) para los datos de la
campafa C3 y 1.0 ms™ para los datos de la campafia C2 (cierto nivel de ventilacion). Para las
medidas de la campana C3, se utiliza el flujo de calor multiplicado por un coeficiente de
compensacion, dado que solamente se disponen de medidas en el muslo. Por dicho motivo, la
dispersion de las medidas de color amarillo de la figura 6.2 es coherente. El flujo de calor
obtenido con nuestro sensor es aproximadamente la mitad del BMR. Esto concuerda con las
observaciones de Cain, ].B. et al. [84], que postula que aproximadamente un 45% del calor
desprendido por el cuerpo humano se transmite por evaporacion y respiracion. La parte
restante (curva gris en la figura 6.2), se corresponderia con el flujo de calor transmitido a través

de la piel, que es precisamente lo que miden los sensores de contacto.

Vestimenta. Al comienzo de los experimentos de la campana C3 se observd que, en las
medidas en zonas donde es necesario retirar la ropa (muslo, abdomen y talon) es frecuente
que se produzca una estabilizacion del flujo de calor, que tiene la forma: Ao(t) = a + b-exp (c't).

Se realizaron 37 series de medidas consecutivas en diferentes zonas del cuerpo humano.
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En las zonas en las que es necesario retirar la ropa (muslo interior, abdomen y talén), esta
estabilizacion se observa en 14 de 21 series. En las zonas expuestas, la estabilizacion se produce
sOlo en un 6% de las series (1 de 16). La amplitud de este fendmeno suele ser de 20 — 30 mW, y
la constante de tiempo de unos 20 minutos. Por este motivo, es conveniente que la retirada de
ropa se produzca al menos 30 minutos antes de comenzar la medicion. Este incremento del
flujo de calor producido por la retirada de la vestimenta es coherente con las observaciones de
H. Anttonen [145], que también detecta un flujo de calor mayor en zonas sin cubrir.
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Figura 6.3. Evolucion del flujo de calor, Ao, en funcién del tiempo en el muslo y ajuste exponencial.

6.1.3. ENERGIA TRANSITORIA DE CONTACTO EN SUJETOS EN REPOSO

En los modelos empleados, siempre existe al menos un término transitorio que describe el
flujo de calor que se transfiere cuando se produce el contacto entre la superficie de la piel y la
del sensor. En la figura 6.4 se representa la energia de contacto transitoria que se transfiere
desde el sensor a la piel (o viceversa) en funcidn de la temperatura de la piel. Esta energia se
determina como la integral del flujo de calor por encima del valor estacionario, cuyo valor es
el producto de Aiti. Esta integral corresponde al area bajo el pico inicial del flujo de calor W1
(ver la figura 4.24a). La energia transitoria de contacto es muy variable, y es proporcional a la
temperatura de la piel, mostrando un comportamiento similar al del flujo de calor estacionario.

Los datos de la figura 6.4 corresponden a la campana C3.
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6.1.4. FLUJO DE CALOR EN SUJETOS DURANTE UN EJERCICIO FiSICO

En este apartado se analizan las medidas correspondientes a la campafia C2. El estudio

inferencial de estas mediciones esta supeditado al analisis del experimento en su conjunto, por

lo que este andlisis es principalmente descriptivo. El procedimiento de la campana

programada por el Laboratorio de Rendimiento Humano, de forma resumida, es el siguiente:

>

>

En primer lugar, se prepara a los sujetos y se inserta quirtirgicamente un termistor en

la arteria femoral, para medir la temperatura de la sangre durante todo el experimento.

Después de un tiempo de reposo, el sujeto comienza un ejercicio fisico incremental
realizado en un cicloergdmetro, que denominaremos INC [153]. Este ejercicio tiene una
duracion de aproximadamente 30 minutos, dependiendo del sujeto. Finalizada esta

actividad, los sujetos reposan tumbados durante un minimo de 90 minutos.

Finalizado el reposo, los sujetos realizan una segunda actividad fisica, denominada
Time trial, que consiste en un ejercicio fisico intenso cuya potencia se determina a partir

del rendimiento maximo del ejercicio INC. Este ejercicio dura unos 6 — 9 minutos.

Finalmente, el sujeto permanece en reposo y se retira el termistor. Para evitar un
excesivo flujo de sangre, el protocolo implica la oclusién manual del flujo sanguineo
durante 20 minutos tras extraer el termistor. Ademas de la temperatura de la sangre,

se dispone de otros datos, como por ejemplo biopsias y calorimetria indirecta.
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En total se pudieron realizar 100 medidas en 10 sujetos diferentes. El objetivo fue evaluar
el flujo de calor de la zona interior del muslo para una temperatura constante del termostato
T2 de 28 °C, empleando el método CSRM. Ademas del flujo de calor, también se recogieron los
siguientes datos: masa, altura, sexo y edad (tabla 6.1), la rutina de ejercicio en horas por
semana, la temperatura del entorno, la sensacion térmica al comienzo y al final de cada medida
(escala de frio — calor — neutro), y el uso (o no) de un ventilador para refrigerar al sujeto después
del ejercicio. Las condiciones ambientales fueron muy variables, dado que el local disponia de

aire acondicionado y en algunas ocasiones fue necesaria, adicionalmente, ventilacion natural.

Estas medidas no estuvieron programadas, por lo que las condiciones de medicién no
fueron del todo dptimas. El dispositivo no estaba preparado para medir durante el desarrollo
de ejercicio fisico, por lo que solo se pudo medir antes y después de cada evento. Ademas, en
la mayoria de los casos se us6 un ventilador para refrigerar a los sujetos tras el ejercicio. Este
factor, unido a la variabilidad de las condiciones ambientales, impide que estas medidas sean
utiles para caracterizar los cambios de disipacidon que se producen cuando se realiza ejercicio
fisico. Aun asi, se observa cierta compatibilidad con las observaciones de Eggenberger P. [146],
Xu, X. [154] y Hui Zhang B.E [155], entre otros. A continuacion, se exponen algunas
observaciones de interés, relativas a cada parametro de la sefial de flujo de calor (Ao, A1y Az).
Los resultados obtenidos se muestran en las figuras 6.5, 6.6 y 6.7. En estas figuras se

representan con franjas de colores los tres eventos (INC, Time trial y occlusion).

Flujo de calor estacionario (Ao). El flujo de calor en situacién de reposo varia de 80 a 170 mW,
y tras el ejercicio fisico llega hasta 220 mW. Tras el ejercicio INC, en el 95% de los casos (18/19),
el flujo de calor tras el evento es superior al valor inicial, un 6 — 83%. No obstante, tras el
ejercicio Time trial, de menor duracion, no se detecté un incremento sistematico. En un 66% de
los casos, el flujo de calor crecio y en el resto de los casos no. Por otra parte, cuando se produce
la oclusion del flujo sanguineo, el flujo de calor suele aumentar en torno a un 20% en la mayoria
de los casos (83%). También se observd cierta correlacion entre el incremento de la disipacion,

la sensacion térmica y las propiedades antropomeétricas de los sujetos.

Flujo de calor transitorio (A1). La amplitud del pico inicial tiene un valor de 0 a 1000 mW.
Este parametro presenta un aumento sistematico en todos los casos en los que se ocluye el flujo
sanguineo, de hasta un 182%. El pardmetro A: depende de la temperatura cutanea, por lo que

esta observacion es compatible con el eritema que se suele observar durante este evento.

Flujo de calor transitorio (Az). La amplitud de la ecualizacion térmica es de —120 a 120 mW.
Este parametro se relaciona con la capacidad calorifica de la piel, aunque también depende de
las perturbaciones térmicas durante la medida, muy frecuentes en esta campana C2. Después
de cualquiera de los ejercicios fisicos realizados, es frecuente que este pardmetro disminuya,
aunque esto posiblemente se deba al uso del ventilador. Este pardmetro aumenta siempre
durante la oclusion, y se reduce cuando finaliza el evento. Esta observacion es compatible con
el eritema mencionado, que sugiere una mayor cantidad de sangre; siendo el agua una de las

principales influencias en el valor de capacidad calorifica del tejido vivo.
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Figura 6.5. Flujo de calor (estacionario, Ao) en funcidn del tiempo. Se resaltan los eventos estudiados (ejercicios

fisicos INC y Time trial y oclusion) para los sujetos E1 — E5 (hombres) y E6 — E10 (mujeres).
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fisicos INC y Time trial y oclusion) para los sujetos E1 — E5 (hombres) y E6 — E10 (mujeres).
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6.1.5. DISCUSION

En la tabla 6.8 se muestran algunos datos numéricos de diferentes autores. En la tltima
seccién de la tabla, se muestra una relacion de datos obtenidos con nuestro sensor [5, 6]

(campafia C3), normalizados seguin la expresion (6.2), y en las mismas unidades de Wm?2.

Tabla 6.8. Medidas del flujo de calor cutdneo mediante sensores de flujo de calor.

Autor

Condiciones de medida

Resultado (Wm?)

(1972) Keijzer, A. [144]

No se especifica el instrumento.
Disco de 2cm? y espesor 2.5 mm,
Sensibilidad: ImV ~ 60 Wm

Pie, tibia, muslo, nalga, pecho, espalda, brazo,
antebrazo, mano y frente. Medida estacionaria.
Sujetos en reposo y con vestimenta normal.

room = 30.1 °C, 60% HR.

pie +53 espalda +28
tibia +36 brazo +32
muslo +31  antebrazo +46
nalga +15 mano +30
pecho +21 frente +59

(1995) H. Anttonen [145]
HA-13-18-10, Thermonetics [156]

Frente, escdpula, brazo, abdomen, cintura, pecho,
muslo. Medida estacionaria. Sujetos (nifios)
anestesiados, en diferentes condiciones de

vestimenta. Troom =22 °C y 31% HR.

Winedio, desnudo + 62
Winedio, cubierto + 44
Wmedio, frente + 107

Winix. + 160

(2002) House, J.R [141]
FMS-060, CE [157]

Manos (reposo). Al inicio Trom €s 26.6 °C, y

luego se sumerge al sujeto en agua a 40.7 °C.

El flujo de calor cambia
hasta un 150 %

(2013) Xu, X. [154]
FMS-060, CE [157]

Frente, esternon, pectoral, pecho, escapula,
muslo. Medidas en reposo y en ejercicio, en
diferentes condiciones ambientales. Se
muestran medidas a Trom = 40 °C, 20% HR.

Antebrazo (reposo) — 20
Antebrazo (ejercicio) — 70
Escdpula (reposo) — 20

Escipula (ejercicio) — 40

(2015) Ostrowski [147]
27160-C-L-A01, RdF Corp. [158]

Antebrazo. Medida del transitorio tras enfriar

la piel a = 9 °C aplicando un objeto frio.

W, t=1s+5200
W, t=155+2600

(2018) Eggenberger P. [146]

Esternon y escdpula. Medida en reposo y en

Wnedio, max. > + 300

XM 26 9C, greenTEG [159] ejercicio. Trom =233 - 35.4 °C, 25 — 57 % HR. Wiedio, min. < — 100
(2018) S. K. Shenoy [160] Brazo. Sujeto en reposo sometido a flujos de ~ Cambios en el ntimero de
PHFS-01, FluxTeq [161] aire para una Trom =25 °C. Frossling
18.1¢C +117
21.6 °C +113
(2018) Wang, L., et al. [104] Antebrazo. Sujetos en reposo sometidos a 21.9°C +80

HFM-215N, GPS 1. [162] diferentes ambientes, Troom = 18.1 a 32.3 °C. '
27.0°C +32
30.5C +11
. T. 26°C 36°C

Sien, mano, abdomen, muslo, talon, muiieca.

sien +50 -15

Rodriguez de Rivera et al.

Sensor calorimétrico S4a [5, 6].

(campafia C3) Sujetos en reposo, sentados y

vestidos con normalidad. Se programa el

termostato en T2 =26y 36 °C, Troom =23 °C,
60% HR. Se muestran los valores medios de
las medidas de la tabla 6.2, corregidos segtin

la expresion (6.2).

mano +38 0.3
abdomen +38 -4.3
muslo +39 -1.1
talén +6.0 -29

murtieca +49 -5.3
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En la primera columna se indica el autor del trabajo, el afio en el que fue publicado y el
instrumento utilizado. En la segunda columna se indican las condiciones de la medida, y en la
tercera los resultados, en Wm?2. El flujo de calor medido de forma local es una magnitud muy
variable. Es frecuente que en los trabajos en los que se mide esta magnitud no se aporten datos
directos del flujo de calor. En su lugar, se aportan resultados estadisticos o valores relativos,
[140, 141, 142, 146, 160] aunque algunos aportan datos especificos [104, 144, 145, 147, 154]. A
partir de los datos de la tabla 6.8, se observan varias tendencias, dignas de discusion y

compatibles con las hipdtesis presentadas en este capitulo:

» El flujo de calor medido de forma local, varia de un lugar a otro del cuerpo humano,
incluso en las mismas condiciones de temperatura y humedad relativa [144, 145, 154].
Algunas zonas estudiadas presentan dificultades practicas. Antes se menciono, por

ejemplo, los problemas que presentan las mediciones en el esternon [142].

» DPor otra parte, el flujo de calor también varia en funcion de la actividad fisica realizada
por el sujeto [154]. Es interesante remarcar que esta variacion no es homogénea: cuando
se realiza ejercicio fisico, en algunas zonas la disipacion aumenta y en otras disminuye,
siendo esto fruto de la autorregulacion térmica del cuerpo humano. Ante alteraciones
localizadas, como por ejemplo inmersiones de parte del cuerpo en agua caliente o
enfriamientos de zonas concretas del cuerpo humano, se observan cambios muy

notorios, como muestran los experimentos de House, |.R [141] y Ostrowski [147].

» Ademas, existe una dependencia entre la disipacion cutdnea y las condiciones
ambientales. Cuanto mayor es la diferencia entre la temperatura cutanea T«in y la
temperatura del entorno Trom, mayor es el flujo de calor. Esta hipdtesis esta considerada
en multitud de trabajos, y es facil aseverarla a partir de los datos de la tabla 6.8. No
obstante, recordemos que, en condiciones ambientales similares, es frecuente que el
flujo de valor de un mismo organismo presente valores muy dispares en funcioén de la
zona estudiada. Por ejemplo, en el trabajo de H. Anttonen [145], para una misma
diferencia de temperatura Tsin — Trom de 10 K, el flujo de calor medido fue de 40 Wm

en las extremidades superiores y unos 140 Wm en la cabeza.

Recordemos que este tipo de medidas localizadas induce alteraciones en la mediciéon. En
los afios 90, Frim, ]. enuncio que, si bien los sensores de flujo de calor proporcionan una medida
simple y directa, el sensor perturba el flujo de calor en la zona de medida, lo que conduce a
errores en el resultado [163]. Frim, | propone un método para compensar estos efectos. A partir
de las propiedades térmicas de los materiales que intervienen en el fenémeno de transferencia
de calor, Frim, | construye un grafico para estimar un factor de correcciéon. En nuestro caso,
utilizamos una expresion sencilla para normalizar nuestros resultados (6.2). El flujo de calor
medido con termopilas presenta esta desventaja. Por ello, para cada aplicacion hay que calibrar
el sensor y cuantificar como influyen las caracteristicas del instrumento en la medida [164].
Con el tiempo, algunos autores han comenzado a considerar este factor. En 2015, por ejemplo,
Ostrowski considero la resistencia de contacto introducida por el sensor [147].
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La perturbacion producida por el sensor dependera de las propiedades térmicas y de
transferencia de calor del instrumento. Varias industrias comercializan dispositivos para
medir el flujo de calor. Estos sensores estan constituidos por termopilas, que generalmente
vienen encapsuladas en algun tipo de polimero (con frecuencia poliamida), aunque también
se comercializan encapsuladas en cerdmica y en aluminio anodizado. En estas investigaciones,
es necesario considerar el material del encapsulado de la termopila como una variable mas

que interviene en el fendmeno de trasferencia de calor.

Cuando tocamos una superficie metalica, se siente fria, aunque el metal esté a la misma
temperatura que el entorno. Si la superficie es de poliamida, madera, poliestireno, etc. la
sensacion térmica serd diferente. La sensacion térmica del cuerpo humano esta directamente
relacionada con la pérdida de calor [165]. Una termopila encapsulada en aluminio producira
una alteraciéon térmica de mayor magnitud que una termopila encapsulada en poliamida.
Como consecuencia, el flujo de calor medido serd también mayor, y esto se observa en los
datos mostrados. Por ejemplo, Eggenberger P. [146] utilizé una termopila XM 26 9C, greenTEG
[159], encapsulada en aluminio anodizado. En su trabajo, los valores medidos de flujo de calor
son altos en comparacion con otros experimentos en las mismas condiciones. EQgenberger P.
establece un umbral de — 100 a 300 Wm?2, dentro del cual considera que el flujo de calor es
normal. Sin embargo, el autor afirma que la principal dificultad del estudio fue la gran

cantidad de valores atipicos en las medidas de flujo de calor.

Noétese que los resultados de Eggenberger P. y los resultados obtenidos con nuestro sensor
calorimétrico (también “encapsulado” en aluminio) presentan cierta similitud, tanto en las
condiciones de temperatura aplicadas como en los resultados obtenidos (la similitud se da con
los resultados sin normalizar). En las medidas de Eggenberger P. la temperatura del entorno
varia entre 23.3 a 35.4 °C, y en nuestro caso, se programa la temperatura del termostato del
sensor, T2 entre 24.0 y 36.0 °C. El flujo de calor obtenido en ambos casos es de un orden de
magnitud parecido, y la relacion entre el flujo de calor maximo y minimo con la diferencia de
temperaturas también es similar. En nuestro caso, la dependencia directa entre el flujo de calor
medido y la temperatura del termostato T> demuestra la importancia de las condiciones de
funcionamiento del instrumento en la medida. Por dicho motivo, nuestro sensor dispone de
un termostato en la cara fria de la termopila (superficie que no esta en contacto con la piel). De

esta forma, la alteracion térmica que produce el dispositivo en la piel es conocida y controlada.

En la figura 6.8 se muestra la comparacion entre los resultados obtenidos en los diferentes
trabajos expuestos, a excepcidon de los resultados de Ostrowski, cuya medida se realiza en
régimen transitorio y no pueden representarse en la misma escala dada su magnitud. No
obstante, en las medidas obtenidas con nuestro sensor calorimétrico, el orden de magnitud del
término transitorio A1 presenta similitudes con los valores medidos por Ostrowski. En la figura
se representa el valor de la disipacién cutdnea en Wm, en funcion de la temperatura de la
cara fria de la termopila. En el caso general, esta temperatura es una funcion de la temperatura
del entorno, Trem. En nuestro caso, esta temperatura es la temperatura del termostato, Tz. Los

datos mostrados correspondientes a nuestro sensor estan normalizados con la expresion (6.2).
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Figura 6.8. Comparacion entre los resultados (flujo de calor cutineo medido localmente) de diferentes trabajos.

El grafico se ha construido utilizando los datos de los trabajos citados. Los puntos
redondos se corresponden con medidas realizadas con termopilas encapsuladas en material
polimérico o cerdmico (conductividad térmica: 0.2 — 5.0 WK''m™) y los puntos cuadrados se
corresponden con medidas realizadas con termopilas encapsuladas en aluminio metalico
(conductividad térmica: 200 — 240 WK-'m-). El flujo de calor disminuye cuando la temperatura
de la cara fria de la termopila se aproxima a la temperatura cutanea, y después de la situacion
de equilibrio (el flujo de calor se aproxima a cero cuando las temperaturas de la piel y de la
cara fria de la termopila son iguales) la disipacion vuelve a aumentar en magnitud, pero en
sentido contrario (signo negativo). En la figura 6.8 se muestra la recta de regresion lineal de

esta correlacion. Esta correlacion no tiene en cuenta las medidas de Eggenberger.

Aunque no se muestra en la grafica, la correlacion entre la temperatura de la cara fria de
la termopila (T¢) y la disipacién (Ao), de nuestros datos sin normalizar (ver tabla 6.5) es muy
similar a la correlacion que presentan las mediciones de Eggenberger. Esto indica la importancia
de caracterizar rigurosamente el fenomeno de transferencia de calor. En nuestro caso, al
disponer de un termostato en la cara fria de la termopila, se simplifica en gran medida esta

caracterizacion, al tratarse de un fendmeno de transferencia eminentemente por conduccion.
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6.2. RESISTENCIA TERMICA EQUIVALENTE

En esta seccion se analizan los resultados de la resistencia térmica equivalente medida por el
sensor, Ruay. En la tabla 6.9, se muestran los resultados obtenidos en cada campana (en total,
siete zonas y dieciséis sujetos). el método utilizado para determinar la resistencia térmica

equivalente es diferente en cada campafa. Los métodos de identificacion fueron los siguientes:

» Campana C1. El método utilizado para determinar la resistencia térmica equivalente fue
la identificaciéon de propiedades térmicas a temperatura constante, descrita en el
apartado 4.2.1. Se realizaron cinco medidas consecutivas a 24, 28, 32, 36 y 24 °C, durante
un total de 80 minutos (50 minutos entre la primera disipacion y la tltima). En esta
misma campana se analizo la variacion del flujo de calor a lo largo del tiempo, y se
observo que este método, aunque es sencillo, presenta grandes imprecisiones dado que
el flujo de calor en reposo puede variar notablemente en 50 minutos, que es el tiempo
de medicion requerido para obtener Ry (Véase la figura 6.3). De hecho, la ultima de
las cinco medidas es una repeticion de la primera, que pretende compensar estas
variaciones. Esto justifica la diferencia sistematica entre los resultados de esta campana

y las posteriores. Este método fue el primer paso para el desarrollo de mejores métodos.

» Campana C2. En esta camparia se determind la resistencia térmica equivalente a partir del
modelo biotérmico de la figura 5.12, utilizando como valor de Tix la temperatura de la
sangre medida con los termistores implantados quirturgicamente (Ts). De este modo,
Tint = Ts. El valor de Tint 0scil0 (en reposo) entre 36.8 y 38.0 °C. Generalmente los métodos
que se plantean en esta linea de investigacion son no invasivos, y requieren el
conocimiento del flujo de calor en dos estados diferentes para conocer la resistencia

térmica equivalente, dado que a priori no se conoce Tix. Este caso es una excepcion.

En este caso particular, podemos considerar un valor experimental de Tin, por lo que
el calculo de Rway es relativamente sencillo: Ruway = (Tt — T2) / Ao. No obstante, estos
resultados presentan grandes desviaciones y en alguna ocasion son andémalos, dado
que el sensor no se aplica directamente sobre la zona sobre la que se mide la
temperatura, y las condiciones de la medida (ventilacion de los sujetos, fluctuaciones
de la temperatura del entorno, circulaciéon de personas, etcétera) no fueron optimas.
Por otra parte, no se considera la profundidad de penetracién térmica del instrumento. Sin
embargo, existe cierta similitud entre los valores medios obtenidos en esta campana
con los resultados obtenidos en la campana C3, lo cual indica que esta aproximacion
constituye una referencia interesante. Estas medidas invasivas muestran la versatilidad

del sensor para aplicar diferentes técnicas.

» Campana C3. En esta campania, la resistencia térmica equivalente se obtuvo a partir de un
método de identificacion con temperatura variable (apartado 4.2.2), concretamente, el
método de identificacion mediante el modelo RC compensado (apartado 4.2.4). En este
caso, la medicién dura 15 minutos, y el margen de tiempo en el que se hallan los valores

empleados para el calculo de Reniy es de unos 8 minutos.
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Tabla 6.9. Resistencia térmica equivalente en reposo, Rvoty (KW-1), valor medio + desviacion estindar. Los datos

en rojo corresponden a la camparia C1, las azules a la sequnda (C2) y los negros a la tercera (C3).

T2 sujeto sien mano abdomen muslo talon mufieca esternon
R: 65.2+29 68.4+4.0 50.4 = 8.0
24 - 36
Rz 52.6 8.4 70.7 £ 6.0 70.1+£5.7
E1 493 +2.7
E> 46.4 + 8.5
Es 46.2+9.1
Es 39.9+12
Es 50.8 13
28
Es 475+3.5
E7 76.6 +27
Es 48.2+12
Es 56.4 +14
E1o 89.6 +42

Ri 299+24 289+1.3 34.0+14 434+32 414*12 273+24
Ro 29.0+2.7 33.9+21 323+1.8 422+22 381+23 233+1.6
Rs 36.3+1.7 33.5+3.4 40.0+29 452+22 44.8+3.0

2636 R4 36.1+3.6 27.8+5.1 345+14 43.8+55 36.2%04
Rs 37.5+25 353+1.9 421+56 51.6+x39 44324

Re 32.6+21 30.4+5.0 29.2+2.7 488+52 421+35

6.2.1. ANALISIS DE LA RESISTENCIA TERMICA EN SUJETOS EN REPOSO

La figura 6.9 muestra la resistencia térmica equivalente para cada area del cuerpo humano en
funcién de la temperatura de la piel (se muestran los datos de la campafia C3). Cada nube de
puntos se delimita por un contorno. También se representa una serie de medidas

correspondientes a una quemadura de segundo grado, que se discutird mas adelante.

La resistencia térmica equivalente oscila entre 20 y 58 KW+, y cada superficie del cuerpo
humano tiene un comportamiento distinto. El valor medio de la resistencia térmica equivalente
es de 34.4 KW en la sien, 32.0 KW en la mano, 34.3 KW-! en el abdomen, 44.5 KW en el
muslo, 41.8 KW en el talon y 27.3 KW en la muneca. Se observa cierta concordancia entre
estos resultados y valores de referencia medidos in vitro [89]. Las zonas con mayor resistencia
térmica (talon, muslo y abdomen) corresponden a regiones que tienen un mayor porcentaje de
grasa que las otras dreas (mufieca, sien y mano). Notese que la grasa corporal tiene una baja
conductividad térmica, lo que implicaria una mayor resistencia térmica equivalente. Por otro
lado, las areas con menor resistencia térmica equivalente se encuentran en regiones con mayor
suministro de sangre, y con un tejido adiposo subcutdneo mas delgado (mufieca, sien y mano).
Estos resultados concuerdan con los de Webb, R.C. [113] y T. Okabe [105].
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Figura 6.9. Resistencia térmica equivalente Reody en funcion de la temperatura de la piel (Tsin) para cada

supetficie estudiada. EI contorno rojo contiene mediciones realizadas en tejido quemado.

Se observan diferencias notables en las resistencias térmicas de hasta 12 KW-! entre sujetos
al comparar las mismas regiones anatomicas. Estas diferencias se deben principalmente a las

diferencias entre sujetos, probablemente en lo referido a la composicion tisular y la perfusion.

6.2.2. RELACION ENTRE RESISTENCIA TERMICA Y FLUJO DE CALOR

Los fenémenos de vasoconstriccion y vasodilatacion forman parte de los mecanismos de
autorregulacion de la temperatura corporal. A mayor flujo sanguineo cutaneo, mayor sera la
energia transferida de la piel al entorno. Esto implica, a efectos localizados, una mayor

conductividad térmica del tejido, o lo que es lo mismo, una menor resistencia térmica equivalente.

Por esta razon, es logico que exista una relacion directa entre el flujo de calor y la resistencia
térmica equivalente. En estas medidas, se observo esta correlacion con claridad, y se muestra en
la figura 6.10. En la figura se caracteriza esta correlacion para cada zona estudiada, resultando

diferentes comportamientos en cada localizacién.
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Figura 6.10. Correlacion entre la resistencia térmica equivalente y el flujo de calor a T2 =26 °C, para cada zona
del cuerpo humano estudiada. Se muestran las lineas de regresion del muslo, el talon, la mufieca y la sien.

La tabla 6.10 muestra los parametros de los ajustes. Véase que hay grandes diferencias
entre zonas. Las zonas periféricas (mufieca, mano y taldn) presentan una pendiente mas alta
(- 6.74 x 10°, - 6.83 x 10?3, — 10.7 x 10?%) que las zonas mas centrales (- 2.55 x 107, — 4.73 x 107,
—4.93 x 10?%). La raiz del error cuadratico medio en el ajuste fue de 33 mW.

20

Tabla 6.10. Pardmetros del ajuste lineal entre Aoy Ruoay para T2 =26 °C.

body

zona alW b/ WK1 Pearson coef. p—value
sien 0482 -493x10% -0.63 1.2x10*
mano 0452 -6.74x10% -0.57 2.1x10*
abdomen 0.401 -4.73x10° -0.50 4.1x103
muslo 0307  -2.55x103 -0.42 2.5x10°%
talon 0478 -10.7x103 -0.76 5.0x10°
mufieca 0482 -6.83x108 -0.70 6.7 x 107

Modelo ajustado: Ao =a + bReody (Ao in W, Reedy in KW™1)
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6.2.3. RESISTENCIA TERMICA EN SUJETOS DURANTE EJERCICIO FiSICO

En la campafia C2 se obtuvo la resistencia térmica equivalente con un método que considera
la temperatura interior del cuerpo humano, Tinr. Aunque el método presenta una variabilidad
excesiva, pueden observarse algunos hechos interesantes. Después del ejercicio INC (de mayor
duracion), la resistencia térmica equivalente se reduce en casi todos los casos. Esta reduccion es
del 35 + 20% con respecto al valor en reposo. Por otra parte, mientras tiene lugar la oclusion
del flujo sanguineo, la resistencia térmica equivalente se reduce en todos los casos, un 14 + 6%
con respecto al valor previo a la oclusidon. Estas observaciones son coherentes con la
vasodilatacion en los tejidos cuando se realiza ejercicio, y también con la acumulaciéon de
sangre en la piel cuando se ocluye la circulacion. La vasodilatacion se traduce en una resistencia

térmica equivalente inferior, es decir, una mayor facilidad para evacuar energia.

6.2.4. DISCUSION

Desde los afios 50, se ha pretendido medir in vivo la conductividad térmica de la piel [95].
Los procedimientos de medida consisten en relacionar un cambio de temperatura con una
disipacion calorifica (ecuacion 1.1). La conductividad térmica, A (WK'm), es la magnitud mas
usada para caracterizar la piel. No obstante, también se usan otras, como la resistencia térmica,
r (KW m?), o en nuestro caso, la resistencia térmica absoluta R (KW-'). Existe una equivalencia
entre magnitudes, que depende de la geometria del tejido implicado (véase la expresion 6.3,
caso prismatico). En estas medidas, el area de tejido estudiada es conocida (A). Sin embargo,

el espesor del tejido, es decir, la profundidad de penetracion térmica (p), no se conoce a priori.

I/Vbody /?“A A '

Solo pueden compararse diferentes magnitudes cuando se conoce la geometria o la
profundidad de penetracion térmica. Algunos autores calculan este parametro [96, 105, 113, 116]
de diferentes formas [95, 105, 166, 167], aunque no siempre se menciona [97, 103]. Por lo
general, los autores emplean técnicas de medicion en las que la disipacion y la diferencia de
temperatura se miden en el sensor, por lo que se trata de modelos de conduccion local (LCM, local
conduction model). En la figura 6.11 (izquierda) se ilustra esta familia de técnicas: se induce una
disipacion y se mide el cambio de temperatura en el sensor. El calefactor y el termometro estan
separados por un aislante térmico, por lo que la relacion entre la disipacion y el cambio de

temperatura sera proporcional a la conductividad térmica de la zona afectada por la disipacion.

Por otra parte, otros autores consideran que el flujo de calor cutdneo estacionario es igual
al flujo de calor entre las temperaturas Teore y Tsin [104, 168, 169]. Asumiendo esta hipdtesis, el
volumen de control estaria comprendido entre el nticleo del cuerpo humano y la piel, por lo
que la profundidad de penetracion térmica es indefinida. En este caso, se emplea un sensor de
flujo de calor (HFS), y la diferencia de temperatura (skin — core) se obtiene de forma externa,
siendo ahora la resistencia térmica una magnitud que representa la transferencia de calor entre

el interior del cuerpo humano y la piel (CSM, Core — skin model, figura 6.11 derecha).
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Local conduction model Core - skin model

Sensor ™ heating element HFS
mm femperature detector

L insulating material
net natural heat flux

A A A A ﬂkin
ol P
induced heat flux
Skin
7—'1'}7/

7 zone affected by heat (control volume)

Figura 6.11. Modelizaciones para la determinacion de la conductividad térmica de la piel.

A partir de esta reflexion, se puede construir una sencilla clasificacién de métodos de

medicion in vivo de conductividad / resistencia térmica:
» Meétodos LCM (local conduction model).
A: Control del flujo de calor y medida de la temperatura.
- A1l: disipacién de un flujo de calor estacionario [96, 113].
- A2: disipacion mediante corrientes sinusoidales (Método 3w) [116].
- A3:disipaciones controladas (Zero heat flux method) [97].
- A4: disipacion de un pulso de potencia (Integrated pulse decay [106]) [105, 170].
B: Control de la temperatura y medicion del flujo de calor.
- B1:se mantiene un incremento de temperatura constante [103].
- B2:la temperatura varia linealmente durante la medicion (sensor calorimétrico).
» Meétodos CSM (core — skin model). Se mide el flujo de calor (W), Tskin y Teore.
- C1: la resistencia térmica se calcula como r = AT/W [168, 169].
- C2:la resistencia térmica se corrige considerando la perfusion sanguinea [112].

En las tablas 6.11 y 6.12 se muestran resultados de diferentes autores. En la tabla 6.11 se
muestra la conductividad térmica A, y en la tabla 6.12, la resistencia térmica r. En la primera
columna se indica el autor del trabajo, el afio y el instrumento. En la segunda columna se
indican las condiciones de medida, el método (segtn la clasificacion anterior), la profundidad
de penetracion térmica, p y la superficie de medicion, A. En los casos de la tabla 6.12, la

penetracion térmica es indefinida. En la tercera columna se muestra el resultado obtenido.
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Tabla 6.11. Medida in vivo de la conductividad térmica A (minimo ~ mdximo, media + desviacion estandar %).

Autor

Condiciones de medida

Resultado (W K'm™)

(1968) W.]J.B.M. van de Staak [96]

Conductimetro plano de anillos

(fabricado a medida)

(muslo, 102 sujetos) medida en reposo y
después de ocluir el flujo sanguineo por

medios neumaticos. Troom = 25 °C.

Meétodo: A1, p: 0.6 mm @, A: 88 mm?

Antes de oclusién
0.36 ~ 0.42, 0.389 £9 %
después de oclusion

0.38 ~ 0.46, 0.421 £ 9 %

(2014) E. Grenier [103]
“Hematron” [171]

(Pantorrilla posterior, 30 sujetos con enfermedad

venosa cronica) medidas en reposo con y sin

medias de compresion. Troom =22 + 2 °C

Método: B, p: -, A: 254 mm?

Sin venda de compresion
0.20 ~ 0.40, 0.308 + 21%
con venda de compresion

0.24 ~ 0.49, 0.325 £ 13%

(2015) Webb R.C. [113]
Ultrathin conformal array [114]

(Mejilla (M), talén (T), palma de la mano (P),
antebrazo dorsal (Ap) y volar (Av) y mufieca

volar (Mv), 25 sujetos) medidas en reposo

Método: Al. p: 0.5 mm, A: 400 mm?

0.36 ~ 0.46, 0.422 + 10%
0.24 ~ 0.34, 0.287 £ 13%

0.33 ~ 0.39, 0.367 £ 6%
Ap 0.34 ~ 0.43, 0.394 £ 8%
Av 0.26 ~ 0.43, 0.392 = 18%
Mv 0.31 ~ 0.41, 0.376 + 11%

QoA

(2017) Limei Tian [116]

Sensores flexibles 3w

(Nariz (N) y mejilla (M) de un sujeto),
reposo. (Antebrazo (A) de un sujeto),

reposo y tras inducir urticaria.

Método: A2 (3w). p: 0.1 mm, A: 600 mm?

N 0.420+5 %
M 0.420+5 %
A (reposo) 0.250 £ 8 %

A (urticaria) 0.330 £ 6 %

(2018) Takahiro Okabe [105]

guard-heated thermistor probe [106]

(Mejilla (M), antebrazo (A) y talén (T), 5

sujetos) medidas en reposo. Troom =26 °C.

Método A4. p: 0.9 mm. A: 0.300 mm?

M 0.36 ~ 0.50, 0.426 +4 %
A 0.30 ~ 0.39, 0.349 £ 3 %
T 0.22 ~0.32,0.261 +4 %

(2019) Takahiro Okabe [170]

guard-heated thermistor probe [106]

(Diferentes zonas de la piel, doce casos) medida

en reposo, en tejido sano y en melanoma

localizado o invasivo.

Método A4. p: 0.9 mm. A: 0.3 mm?

Reduccién de 0.015 a 0.067

en melanomas localizados

aumento de 0.012 a 0.115

en melanomas invasivos

M p se calcula como la constante de longitud de la curva obtenida por el método de Burton [95].

Tabla 6.12. Medida in vivo de la resistencia térmica, r. (media + desviacion estandar %).

Autor Condiciones de medida Resultado (KW m?)
Mejilla, ci jetos), medid

(1994) S. Osczevski [168] (Mejilla, cinco sujetos), medida en reposo a <15°C 0.07
dF 7 temperaturas de 0 a 40 °C. Tiu: lengua. 30 °C 0.02

HFS 20455-3 (R . o .

5 20455-3 (RdF corp.) [172] Método: C1, A: 684 mm? g
(Mejilla, 30 sujetos), medida en reposo (R)y ~ —10°C(A)  0.056 +11%
(2004) D. Brajkovic [169] actividad (A) a temperaturas de0a—-10°C). -10°C(R)  0.040 +10%
HFS 20457-3 (RdF corp.) [172] Tint: mejilla interior. 0°C(A) 0.075+11%
Método: C1, A: 484 mm? 0°C(A) 0.060 = 7%
18.1°C 0.064
(2018) Wang, L. et al. [104] (antebrazo, 40 sujetos). medida en reposo a 21.6 °C 0.054
GPSI. 116 temperaturas de 18 a 31 °C. Tin: 37 °C 24.9 °C 0.049
HFM-215N, . ,

[162] Meétodo C2. A: 450 mm? 27.0°C 0.044
30.5°C 0.036
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En la tabla 6.13 se muestran los resultados obtenidos con nuestro sensor, en unidades de
conductividad térmica, A (WK-'m™), resistencia térmica; r (KW-'m?), y absoluta R (KW-). Las
medidas mostradas son las correspondientes a la campafia C3 (sien, mano (dorsal), abdomen,

muslo, talén y mufieca (volar). La temperatura ambiente Troom fue 21 — 25 °C.

Tabla 6.13. Medidas in vivo de la resistencia / conductividad térmica con el sensor calorimétrico. Los datos se

presentan como (minimo ~ mdximo, media + desviacion estindar %).

zona R, KW+ r, KW-1m? A, WK'Im?
sien 29~40,344%27% 0.012 ~ 0.016, 0.014 £ 7 % 0.25 ~ 0.35, 0.291 + 7 %
mano (dorsal) 22 ~37,32.0 +10% 0.009 ~ 0.015, 0.013 + 10% 0.27 ~ 0.46, 0.313 + 10%
abdomen 27 ~49,343%£8 % 0.011 ~ 0.020, 0.014 = 8 % 0.20 ~ 0.37,0.292 + 8 %
muslo 40~ 58,4458 % 0.016 ~ 0.023, 0.018 £ 8 % 0.17 ~ 0.25, 0.225 £ 8 %
talon 25~49,41.8%5 % 0.010 ~ 0.020, 0.017 £5 % 0.20 ~ 0.40, 0.239 £5 %

mufieca (volar) 20~33,27.3+7 % 0.008 ~ 0.013, 0.011 £ 7 % 0.30 ~ 0.50, 0.366 + 7 %

A continuacion se realizan varias observaciones de interés a partir de los datos de las tablas
6.11, 6.12 y 6.13. En primer lugar, se reflexiona sobre el concepto de profundidad de penetracion
térmica y sobre las diferencias que implica utilizar un tipo de modelizacién u otra (figura 6.11).
Posteriormente se discute la influencia de varios factores, como las condiciones ambientales,
la realizacion de actividad fisica, los fendmenos relacionados con el flujo sanguineo, la

presencia de patologias, las caracteristicas de los sujetos o la zona de medicion.

Profundidad de penetracion térmica (p). Este pardmetro define la region de tejido implicado
en la medida: los resultados obtenidos se refieren a un entorno caracterizado por dicha
profundidad. Cada autor considera la profundidad de penetracion de un modo diferente.
W.].B.M. van de Staak realizd un estudio de la profundidad de penetracion térmica [96] mediante
la medicion de solidos inertes, utilizando el método de Burton [95]. De esta forma obtuvo una
relacién entre el espesor y la porcion de conductividad térmica medida, cuya constante de
longitud es de 0.6 mm. Webb R.C. [113] caracteriz¢ la profundidad de penetracién con la expresion
de Silas E. Gustafson [166], obteniendo un valor de 0.5 mm. De forma andloga, Limei Tian [116]
utilizé la expresion de David Cahill [167], obteniendo una profundidad méaxima de 0.1 mm. Por
otra parte, T. Okabe define la profundidad de penetracion térmica como aquella profundidad en la

que la temperatura aumenta mas de 0.1 K [105], obteniendo una profundidad de 0.9 mm.

En nuestro caso, definimos la profundidad de penetracion térmica considerando una zona
afectada por el calor de geometria prismatica. Considerando los valores normales de
conductividad térmica y capacidad calorifica de la piel, y los resultados de nuestras medidas,
obtenemos una profundidad de penetracion térmica de 4 mm. Si utilizamos la expresion de Silas
E. Gustafson [166], considerando el tiempo transitorio de las medidas de la campania C3 (cambio

de 26 a 36 °C 150 segundos), también se obtiene este valor:

Ap = p\at, . = ﬂ\/itmax = \/LISOS =4mm (6.4)

PCp PCp
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En la expresion (6.4), Ap es la profundidad de penetracion térmica, ffes una constante (en este
caso f=1), a es la difusividad térmica, tmx es el tiempo transitorio (de cambio de temperatura),

pesladensidad y ¢y es la capacidad calorifica.

La profundidad de penetracion térmica varia en funcion del tiempo de cambio de temperatura.
Este hecho también la observa Limei Tian [116], aunque en su caso depende de la frecuencia.
Existe una diferencia notable entre nuestra penetraciéon y la obtenida por otros autores, lo cual
es coherente si se considera la magnitud de la excitacion producida por nuestro sensor. Este

parametro es clave para realizar comparaciones entre resultados en diferentes unidades.

Diferencias en la modelizacién. La modelizacion empleada al plantear el procedimiento de
medicion (figura 6.11) influye en el resultado obtenido. El modelado core — skin (CSM),
empleado en varias ocasiones [104, 168, 169], presenta una gran diferencia con otros trabajos
en los que no se emplea este modelado [96, 97, 103, 105, 113, 116]. Por ejemplo, si se considera
una conductividad térmica de la mejilla promedio de 0.422 WK-"'m™ [105, 113, 116] y calculamos
la profundidad de penetracion térmica p que deberian tener los instrumentos de S. Osczevski y D.
Brajkovic para obtener sus resultados [113, 116], la profundidad seria en promedio de 18 mm.
Repitiendo el proceso con las medidas de Wang, L., et al. [104], obtenemos un resultado similar.
Esta profundidad de penetracién térmica resulta elevada, lo cual es coherente con la hipotesis
planteada por el modelado core — skin (CSM). Sin embargo, esto supone discrepancias que no
tienen facil respuesta. Teniendo en cuenta que gran parte de los autores utilizan componentes
muy similares (termopilas, termistores, calefactores...), resulta inusitado que al mismo tiempo
coexistan instrumentos con una penetracion menor a un milimetro, e instrumentos similares,

operados de forma pasiva, con una profundidad de penetracion térmica 20 veces superior.

Sin embargo, esta discrepancia también se observa en nuestros datos si comparamos las
medidas de la campana C2 con las de la campana C3. En nuestro caso las propiedades térmicas
se identifican mediante la aplicacién de un modelo de dos cuerpos compensado, por lo que se
trata de un modelo tipo LCM (local conduction model). No obstante, en la campafia C2 se contaba
con datos de la temperatura sanguinea en tiempo real, por lo que fue posible aplicar un modelo
Core — “Thermostat” (CSM) para obtener la resistencia térmica absoluta del muslo (véase la tabla
6.9). Al comparar los resultados de las campanas C2 y C3, el valor medio coincide, pero la
desviacion tipica difiere considerablemente, y ademas es frecuente la aparicion de resistencias
térmicas mucho mds elevadas del maximo valor de las demds campanas (hasta 150 KW-1). Este
comportamiento se observa en los trabajos que emplean este método [113, 116]. Wang, L., et al.
[104] atribuyen esta variabilidad a la excesiva simplicidad del modelo, dado que no se tiene
en cuenta la perfusion sanguinea, lo cual implica un planteamiento aparentemente incompleto
del balance energético. Por ello, en su trabajo se incluye un término de perfusion sanguinea.
De esta forma, su hipdtesis conduce a resultados cuya variabilidad es inferior, lo cual sugiere
la importancia de considerar estos efectos en caso de emplear una modelizacion de tipo core —
skin (CSM). Sin embargo, aunque la variabilidad se ve reducida tras esta correccion, el
resultado promedio sigue siendo muy diferente al obtenido por autores que emplean

modelizaciones de conduccion local (LCM).

151



Capitulo 6. Medidas en el cuerpo humano

Antes de analizar y contrastar las hipdtesis que se plantean en estos trabajos, conviene
recordar que, para poder comparar los resultados de diferentes autores, éstos han de poder
expresarse en unidades especificas, es decir, en unidades de conductividad térmica (WK-'m). Si
los resultados se expresan en unidades de resistencia térmica r (KW-"'m?), estos seran
proporcionales a la profundidad de penetracién térmica, p; y si se utilizan unidades de resistencia
térmica absoluta R (KW), éstos seran proporcionales a la profundidad de penetracion térmica p e
inversamente proporcional a la superficie del sensor, A (considerando, de forma simplificada,

una zona afectada por el calor prismatica). En la figura 6.12 se ilustran estas tendencias.

T T T é
(1968) Van de Staak [96]
(2015) Webb R.C. [113] 8
0010 O  (2017) Limei Tian [116] ./'/'/O
’ " O (2018) Takahiro Okabe [105] P 7
- O  (2020) calorimetric sensor /,/‘/'
z 7
< T
~ - 2 _
- R2 =093
E O/ .- -
= 0003 L ; |
-8
.= - ’
8~
| | | |

P/ mm

T T T T
42 L 8 -
17 L =T _
P
= e R% =092
X -
T 43 L e _
07 L g—/'/ |
14 13 | |
10 10 -1 -1 0.006 0.01
PA  /mm

Figura 6.12. Comparacion entre autores. Resistencia térmica medida in vivo, Ry r = R/A, en funcion de la

penetracion térmica (p o p/A). R? es el coeficiente de regresion lineal.

La normalizacién de las resistencias térmicas r y R (conversion a conductividad térmica)
requiere, como minimo, el conocimiento de la profundidad de penetracion térmica y del area de
influencia del sensor (ver ecuacién 6.3). A continuacion, en la figura 6.13, se muestra la
conductividad térmica obtenida en cada zona del cuerpo humano, en los trabajos referenciados

en los que es posible realizar la equivalencia directamente.
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(1968) Van de Staak [96] (2015) Webb R.C. [113] |.e.| (2018) Takahiro Okabe [105]
|.e.| (2014) E. Grenier [103] |.e.| (2017) Limei Tian [116] |.e.| (2020) calorimetric sensor
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Figura 6.13. Conductividad térmica (A) medida in vivo e in vitro en diferentes zonas, por diferentes autores.

En la figura 6.13, cada punto se corresponde con un valor medio, y la linea que lo atraviesa
con su desviacion tipica. Los rectangulos resaltados en color gris estan limitados por el valor
maximo y minimo medido, teniendo en cuenta todos los datos representados en este grafico,
procedentes de medidas realizadas en doce zonas de 192 sujetos, de seis trabajos diferentes. A
la derecha se muestra un diagrama anatdmico en el que se sefialan las zonas de medicion. Las

zonas resaltadas en rosa en la zona inferior del grafico son referencias in vitro [89].
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A continuacidn, se analizan factores que influyen en la conductividad / resistencia térmica.

» Propiedades del sujeto. En los trabajos de Webb R.C. [113] y T. Okabe [105], se sugiere que
la variabilidad predominante en las medidas de conductividad térmica in vivo es de
cardcter intrasujeto. Esta observacion es coherente con la variabilidad intrasujeto
predominante que se observa en la resistencia térmica equivalente obtenida en la campafia
C3 (véase la tabla 6.9). Esta variabilidad se debe probablemente a la diferencia en las

propiedades antropométricas de los sujetos.

» Propiedades anatomicas. Véase que existe cierta compatibilidad entre los trabajos de los
ultimos afios: los resultados obtenidos por diferentes instrumentos son parecidos en el
mismo lugar. Excepcion a esto son las zonas del muslo y el antebrazo volar. Estas
diferencias pueden estar debidas a las propias imprecisiones de la definicion de la zona
(el muslo es una region extensa y no es homogéneo), a las diferencias en la profundidad
de penetracién térmica, o tal vez estén relacionadas con las propiedades anatémicas de
los sujetos estudiados. Como se comentd anteriormente, la variabilidad intrasujeto
resulta predominante. Nétese que los resultados obtenidos por S. Osczevski [168], D.
Brajkovic [169] y Wang, L., et al. [104] no pueden contrastarse dado que no se conoce la
profundidad de penetracion térmica del instrumento que utilizan. Los menores valores de
conductividad térmica se obtienen en el talon, y los mayores en la nariz y la mejilla. Los

lugares mas estudiados son la mejilla, el antebrazo, la mufieca y el talon.

» Condiciones ambientales. Una hipotesis comun consiste en relacionar la resistencia o
conductividad térmica con fendmenos de vasoconstriccion y vasodilatacion o con la
temperatura de la piel. En este &mbito, S. Osczevski [168] y D. Brajkovic [169] estudiaron
la resistencia térmica de la piel de la mejilla en diferentes condiciones (de -10 a 30 °C),
observando una relacidon inversamente proporcional: a medida que el entorno es mas
calido, menor es la resistencia térmica, lo cual es coherente con una vasoconstriccién
inducida por frio. Afios mas tarde, Wang, L., et al. [104] aplicaron una modelizacién
mejorada y obtuvieron un resultado global parecido. Por otra parte, T. Okabe [105]
también observa cierta correlacion positiva entre la conductividad térmica y la
temperatura de la piel. Estas observaciones concuerdan con los resultados de resistencia
térmica equivalente obtenidos con nuestro sensor y presentados en la figura 6.9

(campana C3), a menor temperatura de la piel, mayor es la resistencia térmica absoluta.

» Actividad fisica. La realizacién de actividades y ejercicio fisico se relaciona con un
incremento en la circulacidon sanguinea cutanea [173, 174], por lo que es previsible que
se produzca un cambio en las propiedades térmicas de la piel en estos casos. En 2004,
D. Brajkovic evalud la resistencia térmica en varios sujetos sometidos a diferentes
temperaturas y actividades, observando que la resistencia térmica se reduce un 40 + 10%
cuando se realizan actividades fisicas [169]. En nuestro caso, después del ejercicio de
mayor duracion (datos de la campania C2), la resistencia térmica equivalente se reduce un

35 +20%. Estos resultados concuerdan con la hipdtesis planteada.
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»  Flujo sanguineo. La relacion entre el flujo sanguineo y la conductividad/ resistencia térmica
es otro topico en este tipo de trabajos. La hipdtesis comtin sugiere que un incremento
de la perfusidon sanguinea cutdnea se traduce en una conductividad térmica mayor (o
resistencia térmica inferior). W.J.B.M. van de Staak [96] estudio la influencia de la oclusion
del flujo sanguineo en la conductividad térmica de la piel, detectando un aumento de la
magnitud del 8 + 9%, con respecto al valor inicial. Cuando se ocluye el flujo sanguineo
de una extremidad, es esperable una acumulacion de sangre, frecuentemente reflejada
por un eritema visible [175]. Por otra parte, E. Grenier [103] estudio la efectividad de las
medias de compresion en sujetos con enfermedad venosa croénica, evaluando la
conductividad térmica de la piel antes y durante de la aplicacién de las medias. Las
medias de compresion favorecen el flujo sanguineo, y E. Grenier detecté un incremento
de la conductividad térmica del 6 + 10%, compatible con su hipotesis. Recientemente, en
2017, Limei Tian, Webb R.C. et al. [116], mostraron que la induccion de urticaria conduce
a un incremento de la conductividad térmica del 32%. En las medidas realizadas con
nuestro sensor en la campafia C2, se observd una reduccidn de la resistencia térmica

absoluta del 14% cuando se realiza la oclusion, lo cual concuerda con estas tendencias.

» Relacion entre la resistencia térmica y flujo de calor. La relacion entre la conductividad /
resistencia térmica y el flujo de calor que se observa en nuestras medidas de la campana
C3 (figura 6.10), es también deducible en varios de los trabajos citados [104, 168, 169]
en los que se relacionan ambas variables. Las zonas periféricas (mufieca, mano y talon)
presentan una pendiente mds alta que las zonas centrales, lo cual indica una mayor
variabilidad térmica en las extremidades, hecho coherente con una vasoconstriccion
mas acusada en las extremidades que en el tronco [176] y también con los datos

mostrados en la figura 6.13.

» Relacion entre la resistencia térmica y la capacidad calorifica. Webb R.C. [113] observoé que a
mayor conductividad térmica, mayor capacidad calorifica. En nuestro caso existen

correlaciones del mismo signo, aunque son poco significativas.

» Patologias. Algunos autores emplean la medicion de la conductividad térmica para
caracterizar tejidos en el ambito del estudio de diferentes patologias. Podemos
mencionar el trabajo de E. Grenier [103], relacionado con la enfermedad venosa cronica,
o la experiencia de Limei Tian [116] produciendo urticaria artificialmente, en ambos
casos obteniendo diferencias significativas en la conductividad térmica con respecto a
poblaciones sanas o en reposo. Recientemente, T. Okabe estudié la influencia de
diferentes tipos de melanomas en la conductividad térmica de la piel [170], obteniendo
diferencias significativas en funcion de si existia melanoma o no, y también en funcién
del tipo de melanoma. Estas investigaciones demuestran el interés creciente en el uso
de técnicas térmicas de identificacion y caracterizacion de patologias. Con nuestro
sensor se realizo un estudio de la resistencia térmica absoluta, la capacidad calorifica y el
flujo de calor en una quemadura de segundo grado en la mufieca (zona volar) de uno

de los sujetos, que se discutird mas adelante.
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6.3. CAPACIDAD CALORIFICA

En la campana C3, se midi6 la capacidad calorifica de diferentes zonas del cuerpo humano,
utilizando el procedimiento de identificacién a partir del modelo RCB (apartado 4.2.4) o
modelo de dos cuerpos compensado. En la tabla 6.14 se muestran estos resultados. Por otra
parte, en la campafia C2, se realizaron tres medidas de capacidad calorifica, mediante el
procedimiento de identificacion a partir del modelo RC (apartado 4.2.3), en los sujetos Es, Es y
E1, obteniendo respectivamente unos valores de 5.39, 5.58 y 5.83 JK. Estas medidas se

realizaron a modo de prueba, y los resultados son coherentes con los de la tabla 6.14.

Tabla 6.14. Capacidad calorifica absoluta, Creay (JK1), valor medio + desviacién estindar.

R: R Rs R4 Rs Ré
sien 5.81 +0.24 5.47 +0.31 5.94 +0.31 5.53+0.13 4.68 +0.41 6.27 £0.10
mano 5.43 +0.49 5.36 +0.16 5.32+0.21 5.05+0.53 5.34+0.19 5.59 +0.07

abdomen 5.58 +0.30 6.30+0.19 5.69 +0.32 6.38 £0.17 5.83 +0.42 5.96 +0.40

muslo 5.80 +0.06 5.47 +0.09 5.40+0.18 5.79+0.16 5.77 +0.16 5.41+0.22
talén 4.98 +0.22 492 +0.14 4.76 +0.36 5.18 +0.24 4.81+0.43 4.97 +0.20
mufeca 5.67 +0.39 6.08 +£0.22

La figura 6.14 muestra la capacidad calorifica de las dreas de piel estudiadas en funcién de
la temperatura de la piel, Tsin. Cada nube de puntos experimentales se representa en un color
diferente. También se muestra una serie de medidas realizadas en una quemadura de segundo

grado en la mufieca de uno de los sujetos, que se discutira mas adelante.

La capacidad calorifica medida por el sensor varia entre 4.1 y 6.6 JK'. En todas las areas
estudiadas, la desviacion estandar es similar, aunque es ligeramente mayor en la zona de la
sien. En virtud de lo explicado en relacién con la profundidad de penetracion térmica, las
propiedades térmicas medidas por el sensor son una combinacion de las propiedades térmicas
de los tejidos que componen el area estudiada. La tabla 6.15 muestra algunas referencias in

vitro de capacidad calorifica, conductividad térmica y densidad de diferentes tejidos.

Tabla 6.15. Capacidad calorifica, conductividad térmica y densidad de diferentes tejidos medida in vitro [89].

propiedad Unidad piel grasa musculo sangre hueso (cortical)
Capacidad calorifica k] kg 1K+ 3.39 2.35 3.42 3.62 1.31
Conductividad térmica ~ WK-m'! 0.37 0.21 0.49 0.52 0.32
Densidad g cm?3 1.11 091 1.09 1.05 1.91

Como se observa en la figura 6.14, cada zona presenta una capacidad calorifica diferente.
El valor medio de la capacidad calorifica es de 4.9 JK! en el taldn, 5.4 JK! en la mano, 5.6 JK!
en la sien y el muslo, y 5.9 JK! en el abdomen y la mufieca. En vista de estos resultados, es mas
probable obtener valores similares de capacidad calorifica en areas idénticas de sujetos

diferentes que en diferentes dreas del mismo sujeto.
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Noétese, sin embargo, que la desviacidn tipica no es muy diferente a la diferencia de los
valores medios. Por esta razon, para establecer correlaciones rigurosas, seria deseable llevar a
cabo experimentos con mas sujetos. No se observan correlaciones directas entre la capacidad
calorifica y el flujo de calor o la temperatura de la piel. Sin embargo, hay cierta concordancias
con los valores de referencia de la tabla 6.15, que resultan interesantes. Los valores mas bajos
de capacidad calorifica se corresponden con las medidas realizadas en la mano, el talén y
algunas en la sien (regiones de color verde, rojo y azul en la figura 6.14). Precisamente, el 4rea
dorsal de la mano y la sien estdn mas cerca del metacarpiano y del hueso cortical del craneo,
respectivamente, que presentan una capacidad calorifica muy baja (ver tabla 6.15). Es posible
que la alta variabilidad de las mediciones en la sien esté relacionada con las variaciones en el
flujo sanguineo de la piel, o la proximidad a la arteria temporal. El talon también tiene una
baja capacidad calorifica, un resultado consistente ya que es una zona poco irrigada, con un
stratum corneum mas grueso y abundante grasa subcutanea. La zona anteromedial del muslo,
la zona volar de la mufieca y el abdomen (flanco derecho) presentan una mayor capacidad
calorifica, posiblemente relacionada con una mayor perfusion.

/

T
|:| Temple |:| Heel
:l Hand :l Wrist, normal
:l Abdomen m Wrist, injured
L]

6.5

55

/JK

body

4.5

3.5 | | | | | | | | |
23 24 25 26 27 28 29 30 31 32 33

Skin temperature / K

Figura 6.14. Capacidad calorifica Ceeay en funcion de la temperatura de la piel (Tskin) para cada superficie
estudiada. EI contorno rojo contiene mediciones realizadas en tejido quemado.
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6.3.1. DISCUSION

La medicién de la capacidad calorifica in vivo es algo novedoso. En general, la medida de
esta propiedad se ha realizado in vitro, frecuentemente utilizando la calorimetria diferencial
de barrido (DSC). No obstante, recientemente han proliferado métodos para medir esta
propiedad in vivo, mediante diferentes técnicas entre las que se incluye nuestra tecnologia. En
2014, Li Gao, (Webb, R.C.) et al. [115] utilizaron dispositivos fotdnicos para medir in vivo las
propiedades térmicas de la piel, una de ellas la capacidad calorifica, en funcion del grado de
hidratacion del tejido. El siguiente afio Webb R.C. determiné esta propiedad a partir de la
difusividad térmica [113], empleando las matrices ultrafinas de contacto. En 2017, Limei Tian
midid la difusividad y la conductividad térmica de distintas zonas de la piel, lo que también

permite estimar la capacidad calorifica [116].

En la tabla 6.16 se muestra la capacidad calorifica medida por estos autores, ademas de los
resultados obtenidos con nuestro sensor calorimétrico. Los datos mostrados correspondientes
a Webb R.C. y Limei Tian no son aportados directamente en las unidades expuestas en la tabla.
Estos datos se han deducido a partir de la informacion proporcionada y considerando una
densidad promedio del tejido de 1.109 gcm [89].

Tabla 6.16. Medida in vivo de la capacidad calorifica (minimo ~ mdximo, media + desviacion estdndar %).

Autor Condiciones de medida Resultado (Jg'K™)

23% HL 2.38

34% HL 2.43
(Mugieca volar, un sujeto) medida en

(2014) Li Gao, et al. [115] 54% HL 2.72
Photonic device (115 reposo en funcién del grado de 67% HL. -
ofonic device [115] hidratacién (HL) del tejido. ? ’

84% HL 3.03

95% HL 3.09

Mejilla 2.48+7 %

talon 1.80 £9 %

(2015) Webb R.C. [113] (Mejilla, talon, palma de la mano , antebrazo V mano 2.20+6 %
dorsal (Ap) y volar (Av) y muiieca volar (Mv),

Ultrathin conformal array [114] . . D antebrazo 2.20%+6 %

25 sujetos) medidas en reposo

V antebrazo 224+£12%

V mufieca 2.13+6 %

(Nariz y mejilla de un sujeto), en reposo. ~ Nariz 2.37£19 %

(2017) Limei Tian [116] (Antebrazo de un sujeto), en reposo (R)y ~ mejilla 291+23 %

Sensores flexibles 3w tras inducir urticaria (U). Antebrazo (R) 1.50 +20 %

Antebrazo (U) 1.75+18 %

sien 317+4 %
D mano 3.01+£5 %
Rodriguez de Rivera et al. Sien, mano, abdomen, miuslo, talon, mufieca. abdomen 336+5%
(campaiia C3) Sujetos en reposo, sentados
Sensor calorimétrico S4a [5, 6]. . . muslo 3.16+3 %
y vestidos con normalidad.
talon 2.78+5 %
mufieca 3315 %
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A continuacidn, en la figura 6.15, se muestra la capacidad calorifica obtenida en cada zona
del cuerpo humano, en los trabajos referenciados. Cada punto se corresponde con un valor
medio, y la linea que lo atraviesa con su desviacion tipica. Los rectangulos resaltados en color
gris estan limitados por el valor maximo y minimo medido, teniendo en cuenta todos los datos

representados en este grafico. Las zonas resaltadas en rojo son referencias in vitro [89].

|_e_| (2014) Li Gao, et al. [115] (2017) Limei Tian [116]
I_e_l (2015) Webb R.C. [113] |_e_| (2020) calorimetric sensor

I I I I I I I
temple | be* _
cheek | —
nose | _
V forearm | ]
D forearm | _

et
Vst —e—i o+ -
D hand | |_e_| _
]
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V hand _
€
abdomen | |_e_| _
e = -
el | g/ﬁ' A .
connective tissue
in vitro - skin n
cortical bone blood
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1 1.5 2 25 3 3.5 4
1 -1
heat capacity / JK g

Figura 6.15. Capacidad calorifica (cp) medida in vivo e in vitro en diferentes zonas, por diferentes autores.
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Véase que los resultados obtenidos, si bien todos se encuentran en un margen cercano a la
referencia in vitro, distan de presentar una coincidencia significativa entre ellos. No obstante,
este resultado resulta coherente considerando que cada instrumento empleado por los
diferentes autores tiene una profundidad de penetracién térmica diferente. Recordemos que la
profundidad de penetracion térmica del sensor calorimétrico es de 4 mm, la matriz ultrafina de
Webb. R.C. 0.5 mm, y el instrumento de Limei Tian 0.1 mm. Esta diferencia en la profundidad de
penetracion térmica implica que los tejidos que participan en la zona afectada por el calor durante

el proceso de medicion no son los mismos en cada trabajo.

Notese que la piel estd compuesta por varias capas, con propiedades térmicas muy
diferentes. La epidermis tiene un espesor que puede variar entre 0.1 y 1.0 mm, y esta
compuesta por varios estratos. Por otra parte, la dermis puede llegar a tener varios milimetros
de espesor [177]. En la epidermis la primera capa es el stratum corneum, cuya capacidad
calorifica podemos estimar en 2.2 JK'g?' [178, 179]. En la dermis se encuentra una gran
cantidad de fibras de coldgeno y elastina, sustancias con capacidades calorificas de 2.0 [180] y
1.3 [181] JK-'g", respectivamente, capacidades calorificas muy bajas en comparacién con la
capacidad calorifica del agua (4.18 JK-'g!). A medida que se profundiza en la piel, la perfusion
sanguinea aumenta y el contenido de agua de los tejidos crece, lo que conduce a una mayor
capacidad calorifica. Véase en la grafica que la capacidad calorifica in vitro de la piel se acerca
mas al valor correspondiente al agua. Por todo ello, resulta coherente y comprensible que la
capacidad calorifica medida por diferentes instrumentos sea una funcién de la profundidad de

penetracion térmica, y asi se observa, en los resultados figura 6.15.

En este &mbito, Webb R.C. estudi6 la correlacion entre la capacidad calorifica y el espesor
de la epidermis, del stratum corneum, y de su contenido en agua [113], obteniendo correlaciones
negativas con el espesor (a mayor espesor de la epidermis o stratum corneum, menor capacidad
calorifica) y positivas con el contenido en agua (a mayor cantidad de agua en el tejido, mayor
capacidad calorifica), lo cual concuerda con la hipétesis planteada en el parrafo anterior. Li
Guao, et al. [115] también detectan un crecimiento de capacidad calorifica a causa del contenido
en agua. Véase, por ejemplo, que la capacidad calorifica mas baja detectada por Webb R.C. es
en la zona del talon, que posee un stratum corneum muy grueso y un grado de humedad muy
bajo en comparacion con el resto de tejidos analizados en su experimento. Esta observacion
coincide ademads con la menor capacidad calorifica medida con nuestro instrumento en el
talon. Las regiones que presentan mayor capacidad calorifica son las regiones de la cara (nariz,

mejilla, sien) y algunas zonas como la mufieca volar y el muslo (interior).

Es destacable también la variacion de la capacidad calorifica in vivo como respuesta a
alteraciones concretas. Cuando se discutio la conductividad térmica del tejido medida in vivo,
se observé que el aumento del flujo sanguineo generalmente implica un aumento de la
conductividad térmica o una reduccion de la resistencia térmica. A efectos de capacidad
calorifica, un aumento del flujo sanguineo se traduce en un incremento de la capacidad
calorifica, hecho que se comprueba en la experiencia ejecutada por Limei Tian: tras producir

urticaria, visible via eritema, la capacidad calorifica obtenida se incrementa en un 17%.
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6.4. EVOLUCION TERMICA DE UNA QUEMADURA DE SEGUNDO GRADO

En este ultimo apartado se presenta el estudio térmico temporal de una lesién superficial
consistente en una quemadura de segundo grado de 2 x 1 cm? en el 4rea volar de la mufieca
derecha del sujeto Ri. La quemadura fue el resultado de un accidente doméstico al planchar la
ropa. Al dia siguiente del accidente, se tomaron medidas en esa zona (A en la figura 6.16) y
desde el dia 5 también se tomaron medidas en una zona cercana (B en la figura 6.16). En la
figura 6.16 también se muestran imagenes de la lesion en diferentes dias. Estas mediciones
permiten estudiar la variacion de las propiedades térmicas de la piel quemada a lo largo del
tiempo, desde el inicio de la lesion hasta la recuperacion (35 dias). La figura 6.17 muestra la
evolucion temporal de las propiedades térmicas en la zona lesionada y no lesionada de la
mufieca derecha (areas A y B de la figura 6.16). En las figuras 6.9 y 6.14 se comparan las

propiedades del tejido quemado con el tejido sano.
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Figura 6.16. Zonas de medicién A y B, y evolucién temporal de la lesion.

El cambio mas caracteristico de los pardmetros térmicos en la zona lesionada es la
disminucion de la capacidad calorifica. El valor normal es de 5.8 JK*, y en la primera semana
bajé a 4.2 JK!, un 27.6%. Esta disminucion de capacidad calorifica es coherente con las medidas
in vitro DSC realizadas por Wiegand et al. [85]. El dia 20 se produjo un sangrado de la herida,
suceso que coincide con una segunda disminucién de capacidad calorifica, que volvié a su
valor natural de forma progresiva. Como se muestra en la figura 6.17, los valores de capacidad
calorifica de la zona lesionada en la primera semana estan muy por debajo de los valores de

capacidad calorifica de la zona vecina.

En la primera semana también se produjo una disminucién en la resistencia térmica
equivalente, de 27.7 KW+ a 24.4 KW, un 11.6%. Como ya se indicd anteriormente, una
disminucion de resistencia térmica estd relacionada directamente con un aumento del flujo del
calor, y esto se observa claramente en la figura 6.17. El flujo de calor Ao para T2 = 26 °C se
incrementd en 62 mW (+ 22.5%). También se observo un incremento de Ao para T2 =36 °C. Los
valores de resistencia térmica equivalente de la zona lesionada durante la primera semana se
muestran en la figura 6.14. La mayoria de los valores de resistencia térmica de la zona

lesionada estaban por debajo de los de la zona sana.
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Es interesante indicar que la energia transitoria de contacto (A:7:) de la zona lesionada de
la mufieca (zona A en la figura 6.16) fue menor que la obtenida en la zona sana (zona B en la
figura 6.16). En la zona lesionada la energia transitoria de contacto fue un 59.4% inferior a la
del 4rea sana (puntos huecos en la figura 6.4). En la zona lesionada el valor medio de la A: fue
de 1.56 W durante la primera semana, mientras que en la zona sana fue de 2.49 W. Por otro
lado, las constantes de tiempo 7: son similares en ambos casos. Una posible causa de este
fendmeno es que a medida que disminuye la capacidad calorifica, la energia necesaria para
alcanzar el equilibrio térmico es menor. Veinticinco dias después, todos los pardmetros

térmicos alcanzaron un estado estacionario, con valores cercanos a los de la zona sana.

Injured zone Healthy zone
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body
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Figura 6.17. Evolucion temporal del flujo de calor para las temperaturas del termostato 26 y 36 °C, de la
resistencia térmica equivalente Ruoay y de la capacidad calorifica C1 en la zona lesionada y sana de la mufieca
derecha del sujeto R1 (dreas A y B de la figura 6.16).
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6.5. CONCLUSIONES

El flujo de calor, la conductividad térmica y la resistencia térmica equivalente han sido evaluadas
en varios sujetos y en diferentes zonas del cuerpo humano; en condiciones ambientales
normales, y con distinta actividad fisica. El flujo de calor varia considerablemente y el resultado
medido depende directamente de la temperatura del foco frio de la termopila, que en nuestro
caso es la temperatura del termostato del sensor. El flujo de calor es una magnitud que
experimenta grandes cambios. Estos cambios guardan relacion con variables como el sexo, la
zona de medicidn, las propiedades antropométricas, la edad, la vestimenta o el tipo de
actividad desarrollada por el sujeto. Los menores valores de flujo de calor se detectan en la zona
interior del muslo y en el taldn, y los mayores en la mufieca y en la sien. Se ha realizado una
comparacion entre nuestros resultados y los obtenidos por otros autores. Si bien existe
coherencia en las hipotesis mencionadas anteriormente, la magnitud del resultado presenta
valores muy dispares. Se han analizado los resultados, y se ha detectado que el flujo de calor
medido es proporcional a la temperatura de la cara fria del dispositivo de medida. Esta
proporcionalidad parece depender de las propiedades de transferencia de calor de los
sensores, en concreto de la resistencia térmica del sensor. Sin embargo, las mediciones con el
sensor construido, realizadas en los distintos sujetos y en diferentes zonas cutdneas
proporcionan una informacion experimental que promete ser muy valiosa en el estudio de la
fisiologia humana. La excitacion térmica que produce nuestro sensor se controla con facilidad

mediante la programacion de la temperatura del termostato.

La medicion del flujo de calor, y su proporcionalidad con la temperatura del termostato,
permite definir una resistencia térmica equivalente de la region de piel analizada. La resistencia
térmica equivalente es diferente en cada zona y sujeto, y varia entre 20 y 58 KW-!. A la vista de
los resultados, se observa cierta relacion entre esta magnitud y la presencia de grasa corporal.
También se observa una relacion directa entre la resistencia térmica equivalente y el flujo de
calor, como cabe esperar. Este hecho resulta compatible con las hipoétesis planteadas al
respecto en relacion con la variacion de la perfusion sanguinea, que implica un cambio en la
caracteristica de transferencia de calor a través de la superficie del cuerpo humano. Se observa
coherencia entre nuestros resultados y los obtenidos por otros autores, tanto en las hipdtesis
planteadas como en la propia magnitud de los resultados. Esta coherencia no se observa con
los métodos que emplean un modelado core — skin. Resulta mas conveniente emplear
modelizaciones de conduccion localizada. La profundidad de penetracion térmica influye en los
resultados. En nuestro caso, se considera que la zona afectada por el calor tiene una geometria

prismatica, y una profundidad de penetracion térmica de 4 mm.

Por otra parte, el barrido de la temperatura del termostato del sensor durante la medida y
la posterior identificacion de los transitorios permite identificar la capacidad calorifica del tejido
estudiado, cuyo valor varia entre 4.1 y 6.6 JK''. Esta magnitud depende de la composiciéon del
tejido, y por ello su valor depende de la zona estudiada. Es probable obtener capacidades
calorificas similares en la misma zona de sujetos distintos. Hay pocos trabajos en los que esta

magnitud se mide in vivo. En relacion con esta magnitud, las diferencias en la profundidad de
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penetracion térmica de los sensores implican una notable diferencia en el resultado obtenido, a
causa del ereeiente contenido en agua a medida que se profundiza en la piel. La capacidad

calorifica medida es menor en tejido cicatricial, y superior en tejido en el que se detecta eritema.

También se ha realizado un estudio térmico temporal de la evolucién de una lesion térmica
de segundo grado de 2x1 cm? en la zona anterior de la mufieca de un sujeto. Estas medidas se
realizaron durante 35 dias. Simultdneamente se estudi6 la zona simétrica de la mufieca del
mismo sujeto. El flujo de calor aumenté al mismo tiempo que la resistencia térmica equivalente
experimentd una disminucion. La capacidad calorifica, por otra parte, experimentd una notable
reduccion durante los siete primeros dias tras la lesion. Posteriormente, la capacidad calorifica
se estabilizd hasta alcanzar valores normales. Esta reduccion de capacidad calorifica resulta

coherente con las medidas DSC realizadas por Wiegand et al. [85].
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Capitulo 7
CONCLUSIONES Y FUTURO DE LA INVESTIGACION

En este capitulo se recogen las conclusiones de esta tesis doctoral y se discute el futuro de
esta linea de investigacion. También se expone la produccion cientifica fruto de este trabajo y

la financiacion que lo ha hecho posible.

7.1. CONCLUSIONES

Se ha desarrollado un sensor que implementa los principios de la calorimetria para medir
in vivo el flujo de calor, la resistencia térmica equivalente y la capacidad calorifica de una region de
piel de 2 x 2 (4) cm?, con una profundidad de penetracion térmica de 4 mm. El sensor calorimétrico
presentado es una herramienta util para el estudio de la fisiologia del cuerpo humano,
pudiendo complementar a otras tecnologias. En este trabajo se presentan medidas realizadas
con los sensores, y se evaltia el orden de magnitud de los resultados obtenidos en varios sujetos
y zonas del cuerpo humano. Para ello, ha sido necesario el desarrollo de varias herramientas
matematicas que han permitido modelizar de forma rigurosa el fendémeno de transferencia de
calor cuando se coloca el sensor sobre la piel. A partir de una modelizacion adecuada, puede

obtenerse de forma fiable las propiedades térmicas de la piel citadas anteriormente.

» Una de las principales herramientas ha sido el modelo empirico de cuatro funciones
de transferencia (modelo 4FT), que relaciona dos entradas (las potencias del termostato
y del cuerpo humano, W:y W2) y dos salidas (la temperatura del termostato del sensor,
T: y la sefial calorimétrica, y). A partir del modelo, y considerando que el flujo de calor
medido se ajusta a una suma de exponenciales de la forma Wi (t)=Aot+2. Aiexp (-t/7), se
puede caracterizar la potencia medida mediante el método de la reconstruccion de la
sefial calorimétrica (CSRM). La principal ventaja de este método es su robustez, en
especial cuando la relacion S/N es desfavorable. Los coeficientes Ai permiten
diferenciar los efectos transitorios y estacionarios que tienen lugar durante la medida.
Ademas, la variacion de la disipacidon en funcién de la temperatura del termostato se
relaciona con la resistencia térmica de la zona afectada por el calor (regién estudiada de la
piel) y con la resistencia térmica del sensor. Al medir la resistencia térmica equivalente, se
comprobd que era necesario que la medida se realizara en poco tiempo, dado que las
propiedades térmicas del tejido vivo pueden cambiar con rapidez. Por dicho motivo,
se planted un proceso de medicion mediante barrido de temperatura. Una medida con

variacion lineal de temperatura puede proporcionar mas informaciéon en menos
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tiempo, pero para trabajar en estas condiciones fue necesario realizar una nueva

modelizacion.

» En este ambito, se emple6 una modelizacion RC de dos cuerpos a constantes
localizadas (modelo RC) que relaciona las mismas variables que el modelo 4FT. Se
realizaron varias medidas experimentales en el cuerpo humano y en la base de
calibracién (disipaciones Joule), ademdas de varias simulaciones. Los resultados
experimentales mostraron la capacidad del sensor para medir la capacidad calorifica y la

resistencia térmica equivalente de la piel, obteniéndose resultados coherentes.

» Para alcanzar un mejor entendimiento del fenémeno de transferencia de calor en este
tipo de medidas, se planted el estudio del sensor empleando un modelo empirico de
doce funciones de transferencia (modelo 12FT), que implica un método de calibracién
mas complejo, siendo necesarias dos medidas experimentales independientes y un
método numérico de optimizacion para ajustar las curvas de salida experimentales con
las calculadas por el modelo. Este modelo considera dos entradas correspondientes al
sistema de enfriamiento Vye y Vie?, y otras dos correspondientes a las potencias del
termostato del sensor y del cuerpo humano W: y W2. Las salidas del modelo son la
temperatura de la base de calibracion, Ti, la temperatura del termostato del sensor, T2
y la sefal calorimétrica, y. Aunque este modelo no tiene una aplicacion practica tan
inmediata como los otros, resulta de gran interés, dado que la metodologia empleada
es aplicable a cualquier calorimetro por conduccion del calor no diferencial. Este
modelo representa con precision la dinamica del sistema, lo que facilita actividades
tediosas, como es la sintonizacion de los controladores o el calculo de los margenes de
funcionamiento; tareas que se aceleran a partir de simulaciones. Esta modelizacion
también permite estudiar el flujo de calor transmitido por conduccion entre la superficie
del cuerpo humano y el termostato del sensor para diferentes temperaturas del

termostato, en especial para los casos en los que ésta temperatura varia linealmente.

» Con el modelo 12 FT, fue posible estudiar con mayor detalle las interacciones térmicas
que se produjeron entre el sensor y la base de calibracion durante el transcurso de las
medidas. Tras realizar varios experimentos con disipaciones Joule de referencia y
también en el cuerpo humano, se detecté la necesidad de incorporar una nueva
variable, que representase los cambios que se producen en la temperatura que rodea al
sensor cuando el dispositivo se coloca sobre la piel del cuerpo humano. Teniendo en
cuenta este fendmeno, se planted un modelo RC compensado (modelo RCB), que
relaciona las mismas salidas y entradas del modelo 4FT, pero con una entrada
adicional, denominada ATo. La incorporaciéon de esta variable redujo el tiempo de

medida y permitié una mejor identificacion de la capacidad calorifica de la piel.

Paralelamente al desarrollo de estas modelizaciones, se programaron varias medidas
experimentales con el objetivo de estudiar las propiedades térmicas en diferentes condiciones

y zonas del cuerpo humano. En total, se han realizado medidas en siete zonas diferentes del
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cuerpo humano en 16 sujetos, en varios ambientes y condiciones. Adicionalmente, se ha
efectuado un analisis comparativo en el que se contrastan nuestros resultados con los

obtenidos en varios trabajos de dieciséis autores distintos.

» El flujo de calor en reposo varia de 36 a 362 mW para una temperatura del termostato
de 26°C, y es directamente proporcional a la diferencia de temperatura entre la piel y
el entorno. Como consecuencia, también existe proporcionalidad entre el flujo de calor
y la temperatura del termostato del sensor. Este factor de proporcionalidad permite
definir la resistencia térmica equivalente de la zona de piel estudiada. El flujo de calor varia
en funcidn de la zona, el sexo, la edad, las propiedades antropométricas, el tipo de
actividad y la vestimenta. Las mayores disipaciones se miden en la mufieca y la frente:
valores del orden de 250 mW para T2 = 26°C; y las menores disipaciones se miden en el
muslo y el talon: valores del orden de 100 mW para T2 = 26°C. En cuanto al sexo, en
promedio los sujetos masculinos presentan disipaciones del orden de un 5 — 10%
mayores que los sujetos femeninos. Con relacién a la edad, es un factor influyente en
el flujo de calor de algunas zonas, como el talon o la mano, obteniéndose disipaciones
muy superiores en estas zonas en los sujetos mayores de 50 afios. Las propiedades
antropométricas también afectan a la disipacion térmica, particularmente en el muslo
y en el abdomen, siendo la disipacion en reposo proporcional al cociente SM™! (surface
to mass ratio) e inversamente proporcional a la superficie corporal. Por supuesto, el tipo
de actividad afecta a la disipacion: se observé que ésta aumenta un 6 — 83% tras una
actividad fisica intensa. También se evalud que, cuando se retira ropa para realizar
medidas, se da un aumento exponencial del flujo de calor caracterizado por una constate
de tiempo de unos 20 minutos, lo cual es coherente con una adaptacion al entorno.
Habiendo contrastado nuestros resultados con los de otros autores, se observa cierta
coherencia comun en las hipdtesis planteadas. No obstante, la medicion del flujo de calor
mediante sensores de contacto (generalmente termopilas) produce alteraciones en el
resultado de la propia medida, factor que muy pocos autores consideran en sus
investigaciones. Por ello, los resultados de cada autor son diferentes. Sin embargo,
analizando el conjunto de resultados, se observa que existe una clara proporcionalidad
entre el flujo de calor medido y la temperatura de la cara fria del sensor. Ademas, el
analisis parece indicar que el coeficiente de proporcionalidad varia en funcién del
material del encapsulado del sensor, de modo que, cuanto mayor es la conductividad
térmica del sensor, mayor es el flujo de calor medido. En nuestro caso, la excitacion
térmica producida por el sensor se caracteriza con facilidad, dado que el dispositivo ha

sido disefiado para evitar la transferencia de calor por radiacion y conveccion.

» La resistencia térmica equivalente en reposo varia de 20 a 58 KW+ Es diferente en cada
zona estudiada, y existen diferencias significativas entre zonas idénticas de diferentes
sujetos. Esta propiedad es mayor en dreas propensas a la acumulacion de grasa (taldn,
muslo y abdomen) y mas baja en areas periféricas o cercanas al torrente sanguineo

(mufieca, sien). Un incremento del flujo sanguineo a nivel cutdneo (con frecuencia,
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visible via eritema), se traduce en una mayor facilidad para evacuar el calor, lo que
implica una resistencia térmica equivalente menor. Este fendmeno se ha verificado en
diferentes condiciones en funcién de la temperatura del entorno, la realizacién de
actividad fisica o la oclusion del flujo sanguineo (isquemia inducida). Por otra parte,
también se ha comprobado que el flujo de calor disminuye de forma proporcional
cuando la resistencia térmica equivalente aumenta, como cabe esperar. Este factor de
proporcionalidad es distinto en cada drea, siendo mayor en las extremidades y menor
en el tronco. Existe una variedad de métodos que permiten obtener la conductividad
térmica de la piel, y el sensor desarrollado es capaz de reproducir varios de ellos.
Habiendo contrastado nuestros resultados con los de otros autores, hemos observado
resultados similares obtenidos en experimentos relacionados con la variacion de las
condiciones ambientales, la realizacién de actividades o la oclusién del flujo sanguineo.
No obstante, también se han observado discrepancias en la magnitud de los resultados
en los casos en los que se considera un modelo core — skin, que implica considerar que
el flujo de calor desprendido por la piel es proporcional al flujo de calor entre una zona
del interior del cuerpo humano que se encuentra a una temperatura Twr y la piel, que
se encuentra a una temperatura Tsin. Hemos comprobado que resulta mas conveniente
aplicar una modelizacion de conduccién localizada, de modo que las temperaturas y
los flujos de calor utilizados en el calculo se midan en el propio sensor. Por otra parte,
también cabe destacar que la profundidad de penetracion térmica presenta cierta influencia
en el resultado obtenido, en virtud de la distribucion de tejidos a lo largo de la piel y
su contenido en agua. Cada autor caracteriza esta magnitud con un método diferente,
y no todos la mencionan. En nuestro caso, se considera que la zona afectada por el calor
tiene una geometria aproximadamente prismatica, y también consideramos la

expresion de Silas E. Gustafson, obteniendo en ambos casos una profundidad de 4 mm.

» La capacidad calorifica en reposo varia de 4.1 a 6.6 JK'. Presenta un valor diferente en
cada zona estudiada, que depende principalmente de la composicion del tejido
analizado, siendo mas probable obtener capacidades calorificas similares en la misma
zona de diferentes sujetos, que en diferentes zonas del mismo sujeto. Las capacidades
calorificas mas bajas se detectaron en la mano, el talon y la sien; y las mayores en el
abdomen y la mufieca. No hay muchos trabajos en los que se mida esta magnitud in
vivo, y la mayoria son muy recientes. Los resultados obtenidos in vivo por los autores
referenciados son coherentes con los resultados in vitro de la literatura. No obstante,
existen ciertas diferencias, compatibles con la diferencia de profundidad de penetracién
térmica de los instrumentos empleados en cada trabajo. A medida que la profundidad es
mayor, la capacidad calorifica también lo es, dado que la distribucion de tejidos cambia
y el contenido en agua crece, siendo ésta la principal variable que influye en la
capacidad calorifica in vivo. Por ejemplo, un mayor flujo sanguineo implica una mayor
capacidad calorifica. Esta hipotesis es contrastada por varios autores, en especial por

Webb R.C [113]. En nuestras medidas, se observa esta tendencia en los dos sentidos: al
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analizar tejido cicatricial con poco contenido en agua (serie de medidas en la
quemadura de segundo grado), la capacidad calorifica es inferior a la del tejido sano, y
en las mediciones en las que se detecta eritema, la capacidad calorifica medida es

superior.

» También se realizaron mediciones en una quemadura de segundo grado de 2x1 cm? en
la zona volar de la mufieca de uno de los sujetos, durante los 35 dias que durd la
recuperacion. La capacidad calorifica se redujo significativamente durante la primera
semana después de la lesion, y luego se estabilizd cuando el tejido recuperd la
normalidad. Esta reduccion de la capacidad calorifica es coherente con mediciones in
vitro realizadas mediante calorimetria DSC por otros autores. Por otra parte, la

resistencia térmica equivalente disminuyo, hecho paralelo a un aumento del flujo de calor.

Finalmente, podemos afirmar que el instrumento desarrollado es una herramienta versatil
y eficaz para el estudio in vivo de las magnitudes térmicas de la piel del cuerpo humano. La
capacidad de programar el termostato permite excitar la piel de diferentes formas, lo que

conduce a un amplio abanico de posibilidades.

7.2. LINEAS FUTURAS

El sensor calorimétrico presentado puede servir como base para la construccién de un
dispositivo portatil, que facilite la realizacion de mediciones continuas durante largos
periodos de tiempo. Actualmente la sujecion manual del sensor es un inconveniente dado que
requiere de personal especializado. Para poder determinar los valores absolutos del flujo de
calor, es necesario trasladar el sensor desde su base a la piel para disponer de la linea de base
inicial, y esto se realiza de forma manual. Sin embargo, para la determinacion de la resistencia
térmica equivalente y de la capacidad calorifica, no es necesario que el sensor esté previamente
en la base de calibracion. En este caso, el sensor podria colocarse de forma permanente sobre
la piel mediante una sujecién adaptada. Actualmente, estamos trabajando en esta posibilidad,
habiendo desarrollado algunos prototipos de sujeciéon mecanica. En la figura 7.1 se muestra
uno de estos dispositivos, empleado para sujetar el sensor mecdnicamente a la sien de un

sujeto, con el objetivo de realizar una medicion de duraciéon prolongada.

Figura 7.1. Adaptacién mecdnica para aplicacion del sensor calorimétrico en la sien.
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También se estan desarrollando mejores procesos de calibracion que permitan obtener
resultados mas precisos. Esta bisqueda se orienta principalmente a una mejor resolucion en
la identificacion de la capacidad calorifica. Ademas, se estan evaluando diferentes tipos de

excitaciones térmicas ademas de las lineales, como por ejemplo consignas de tipo sinusoidal.

Actualmente se encuentra en desarrollo un modelo RC de dos cuerpos que consta de 6
parametros, de los cuales todos se pueden asociar al sensor excepto la capacidad calorifica Ci,
que representa el dominio donde se produce la disipacion. Este dominio puede ser la base de
calibracion o la zona de la piel donde se realiza la medicion. Este modelo estd dando buenos
resultados. Se presenta a modo de ejemplo la comprobacion experimental de la correcta
identificacion de la capacidad calorifica C1. Para ello, se interpone entre la base de calibracion y
el sensor calorimétrico un pequeno bloque de aluminio cuya capacidad calorifica es conocida.
Se escogen cinco bloques de capacidades C=0.6, 1.0, 1.4, 1.8 y 2.2 JK-1. Estos bloques tienen el
mismo espesor (4 mm) y diferente superficie. Al identificar el modelo, se determinan las
capacidades calorificas C: en cada caso. La figura 7.2 muestra la correlacion entre la capacidad
calorifica de los bloques y la obtenida con el modelo. La capacidad calorifica medida se relaciona
con la de los bloques de aluminio mediante la expresion Ci1=2.9 + C, siendo 2.9 JK" la capacidad
calorifica de la base de calibracion, y C la capacidad calorifica del bloque de aluminio interpuesto.

El ajuste muestra una desviacion estandar en la determinacion de C de 0.03 JK-.
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Figura 7.2. Identificacion de la capacidad calorifica del aluminio con el sensor calorimétrico.

Por otra parte, esta pendiente la construccion de dos nuevos sensores calorimétricos, cuyo

proceso se detuvo abruptamente por la declaracion del estado de alarma a causa de la situacion
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de emergencia sanitaria provocada por el coronavirus COVID-19. Estos nuevos sensores estan
disefiados para operar de forma idéntica entre ellos, permitiendo asi realizar investigaciones
en configuraciones de tipo diferencial, de gran utilidad en este campo. También se prevé en
un futuro una implementacion de la instrumentacion de medida y control en un formato mas

portatil y sencillo, de cara a una posible produccién de varios prototipos portables.

Finalmente, una de las partes mas esenciales de esta investigacion es la realizacién de
medidas experimentales, dado que existe un campo muy poco explorado en este ambito. Las
aplicaciones médicas del sensor estan auin por determinar. Actualmente su mayor utilidad es
la identificacion in vivo de las propiedades térmicas de la piel, de forma no invasiva. Los
resultados obtenidos, y en particular las observaciones realizadas en la serie de medidas de la
quemadura de segundo grado, ponen de manifiesto el potencial de esta tecnologia en la
deteccion de patologias de diversa indole. Del mismo modo que nosotros hemos estudiado los
efectos de una quemadura sobre las propiedades térmicas, otros autores como T. Okabe han
realizado recientemente medidas de conductividad térmica in vivo en tejido canceroso [170],

analizando melanomas de distinto tipo y obteniendo resultados prometedores.

7.3. FINANCIACION
El desarrollo de la tesis doctoral ha sido financiado a través de los siguientes contratos:

1) Contrato FPI (duracion: 01/07/2019 — 15/09/2019): contrato predoctoral concedido por
la Agencia Canaria de Investigacion Innovacién y Sociedad de la Informacion Gobierno de
Canarias (ACIISI), en la convocatoria de Ayudas del programa predoctoral de formacién del

personal investigador dentro de programas oficiales de doctorado en Canarias, cofinanciadas con
el Fondo Social Europeo (Tesis 2019), con referencia TESIS2019010023.
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En esta memoria de tesis se recoge el contenido de los articulos citados. El capitulo 3 esta
basado en los articulos A1, A2 y J1 (caracteristicas del dispositivo), el capitulo 4 recoge lo
relativo a las modelizaciones usadas en los articulos A2 y J1 (modelo 4FT), J3 (modelo RCB),
J4 (modelo 12FT) y J5 (modelo RC), y el capitulo 5 describe los procedimientos de
identificacion empleados en los articulos Al y A2 (deconvolucién), J1 (CSRM), ]J3
(identificacion modelo RCB) y J5 (identificaciéon modelo RC). Por otra parte, el capitulo 6
recoge los resultados experimentales obtenidos en el articulo J2 (flujo de calor) y en los
articulos J3, J5y J6 (propiedades térmicas). El capitulo 6 recoge ademds una comparacién entre
nuestros resultados y los obtenidos por otros dieciséis autores, que estd siendo preparado para
su publicacién en algunos trabajos en desarrollo. El articulo J7 recoge varias mejoras en los

procesos de calibracion y medida.
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