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Resumen 

 

La estimulación cerebral profunda (en inglés deep brain stimulation: DBS) trae grandes 

beneficios en diferentes patologías neurológicas, mejorando la calidad de vida de los 

pacientes. Sin embargo, todavía queda mucho por desarrollar en torno a esta terapia. En 

particular la aparición de nuevas tecnologías permitirá no sólo abaratar los costos, sino 

también cambiar la gran cantidad de variables que hay en juego en la estimulación cerebral 

para poder diseñar nuevos tratamientos y mejorar los actuales. Es por esto que el uso 

experimental de un estimulador cerebral en animales pequeños tiene gran importancia. El 

objetivo de este trabajo fue construir dicho estimulador, cumpliendo con ciertos requisitos 

para su uso en animales pequeños y ofreciendo al investigador la posibilidad de programar 

múltiples variables. Para el dispositivo se utilizó un microprocesador de tipo comercial, un 

circuito electrónico simple y un lenguaje de programación amigable, permitiendo la 

modificación del mismo para mejoras futuras. Luego de realizados los ensayos en un banco de 

pruebas se pudo lograr un estimulador que cumple con los requisitos mencionados y puede 

ser utilizado como herramienta para diseñar futuros tratamientos. Por último se realizaron 

pruebas in vitro utilizando diferentes tipos de protocolos programados para observar la 

variación en la dependencia del decaimiento del potencial eléctrico con el espacio. Los 

resultados obtenidos permiten concluir que diferentes protocolos logran estimular un radio de 

tejido diferente entregando la misma energía eléctrica por unidad de tiempo, con lo cual se 

puede optimizar el sitio anatómico estimulado sin variar el riesgo de termolesión. Esta función 

no se encuentra disponible en dispositivos comerciales de estimulación para uso en humanos, 

lo cual refuerza la necesidad de investigar en el tema.    
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1. Introducción 

 

La terapia de estimulación cerebral profunda (DBS por sus siglas en inglés: deep brain 

stimulation) surgió históricamente de observaciones que realizaron grupos de cirujanos en los 

años 50, en las cuáles la estimulación eléctrica de alta frecuencia producía un efecto positivo 

sobre los síntomas motores de la enfermedad de Parkinson (Miocinovic, Somayajula et al. 

2013). Los efectos beneficiosos se consiguen mediante la estimulación de alta frecuencia vía 

electrodos implantados, lo que en términos simples elimina eléctricamente la actividad 

anormal, produciendo una lesión virtual (Montgomery Jr. 2016). En este principio básico reside 

la terapia de DBS para los trastornos del movimiento, un conjunto de patologías que tienen su 

origen en los ganglios basales (Mahlknecht, Limousin et al. 2015).  

La estimulación cerebral profunda ha mostrado proporcionar beneficios significativos 

para las personas con una variedad de trastornos del movimiento y patologías 

neuropsiquiátricas, incluyendo la enfermedad de Parkinson, distonía, temblor esencial, 

síndrome de Gilles de la Tourette, depresión mayor y síndromes compulsivos (Andres and 

Darbin 2017). El efecto de la estimulación ocurre al actuar sobre centros anatómicos 

específicos del cerebro, aliviando los síntomas de estas enfermedades (Breit, Schulz et al. 

2004). Los trastornos del movimiento se cuentan entre las indicaciones más aceptadas, para 

los que el centro ventromedial del tálamo (Vim), núcleo subtalámico (STN) y globo pálido 

interno (GPi) son los objetivos de DBS más comúnmente usados (Patricia and Stephen 2009). 

Por ejemplo, en el caso de la enfermedad de Parkinson la estimulación subtalámica reduce la 

discapacidad motora y mejora notablemente la calidad de vida en pacientes con 

complicaciones motoras tempranas y/o avanzadas (Ondo, Jankovic et al. 1998, Schuepbach, 

Rau et al. 2013). También en enfermedad de Parkinson estudios de seguimiento a largo plazo 

reportaron mejorías importantes en la movilidad y las disquinesias (movimientos anormales e 

involuntarios causados por el tratamiento farmacológico prolongado con levodopa) 

estimulando el tálamo (Ondo, Jankovic et al. 1998, Benabid, Chabardes et al. 2009, 

Schuepbach, Rau et al. 2013). Otro trastorno del movimiento que se puede tratar con 

estimulación cerebral es el temblor esencial, en cuyo caso la estimulación se aplica sobre el 

tálamo motor (Ondo, Jankovic et al. 1998). En este caso el tratamiento con DBS es seguro y 

eficaz, aunque se ha sugerido que su uso se limite a pacientes en los que el temblor de alta 

amplitud resulta directamente en una discapacidad funcional significativa (Servello, Porta et al. 

2008). En pacientes con síndrome de Gilles-de-la-Tourette también se han observado notables 
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mejorías con estimulación cerebral aplicada al tálamo motor (Kern and Kumar 2007, 

Ackermans, Duits et al. 2010). Como se puede observar, la estimulación en ciertas zonas del 

cerebro no es específica sólo para un tipo de enfermedad, sino que puede ser útil para 

distintas patologías (Breit, Schulz et al. 2004, Zesiewicz, Elble et al. 2005, Servello, Porta et al. 

2008). Las indicaciones clínicas, efectos terapéuticos y efectos secundarios de estos objetivos 

cerebrales difieren en cada patología y requieren diferentes enfoques para el ajuste de los 

parámetros de estimulación (ver más abajo) (Patricia and Stephen 2009). 

Como ocurre con otros tratamientos quirúrgicos, el tratamiento de estimulación 

cerebral debe reservarse exclusivamente para los pacientes en quienes el beneficio 

sintomático será mayor que el riesgo quirúrgico (Benabid, Chabardes et al. 2009). En conjunto, 

los ejemplos mencionados muestran que los pacientes que reciben este tipo de terapia tienen 

una disminución considerable en los síntomas que presentan sus respectivas enfermedades 

mejorando así notablemente su calidad de vida, por lo cual puede pensarse que la 

estimulación cerebral es un tratamiento muy eficaz y con un alto porcentaje de efectividad 

(Medtronic 2015).  

La estimulación cerebral se realiza mediante un dispositivo médico implantado 

quirúrgicamente como el que se muestra en la figura 1 (Medtronic , Medtronic 2015). Este 

dispositivo envía impulsos eléctricos a través de un cable aislado, el cual se encuentra 

conectado a un electrodo implantado en la estructura target o blanco del cerebro. Cabe 

señalar que la punta del electrodo debe encontrarse dentro del área cerebral objetivo o blanco 

(target quirúrgico o anatómico) (Machado, Rezai et al. 2006). El dispositivo se implanta bajo la 

piel cerca de la clavícula, el pecho o sobre el abdomen (figura 2). Los parámetros eléctricos que 

se pueden ajustar comúnmente en los dispositivos comerciales son la tensión, el ancho de 

pulso, frecuencia y contactos de estimulación. Los electrodos más usados comúnmente tienen 

4 contactos que permiten dos modos de estimulación: monopolar, dónde uno o varios 

electrodos son el cátodo (negativo) y el generador de pulso implantado el ánodo (positivo), o 

bipolar, dónde uno o varios electrodos hacen las veces de cátodo y otro de ánodo (Medtronic). 

Para una tensión dada, ancho de pulso y frecuencia, la estimulación monopolar se extiende a 

un mayor volumen de tejido cerebral y es más eficiente terapéuticamente que la estimulación 

bipolar. Sin embargo, la corriente propagada es menor con la estimulación bipolar, la cual 

puede ser muy útil para minimizar los efectos secundarios relacionados con la estimulación 

(Medtronic 2015). La tabla 1 muestra los parámetros eléctricos típicos que se utilizan en los 

diferentes  protocolos terapéuticos según el objetivo cerebral seleccionado para la 

estimulación y la patología. 
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Figura 1) Neuroestimulador para humanos marca Medtronic, modelo SOLETRA (izquierda) y ACTIVA 

(derecha). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 2) Neuroestimulador para humanos implamtado en la región subclavicular. 

[https://demedicina.com/sintomas-del-parkinson/] 
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 STN GPi Tálamo 

Trastorno Parkinson Parkinson o Distonía Temblor 

Tamaño del objetivo 

relativo 
+ ++ ++ 

Lateralidad 
Principalmente 

bilateral 
Principalmente bilateral 

Unilateral o 

bilateral 

Rango de tensión para 

estimulación 

monopolar 

2 – 4 V 1.5 – 5 V 2 – 3.5 V 

Rango ancho de pulso 60 – 90 s 60 – 450 s 60 – 90 s 

Rango frecuencia 130 – 185 Hz 130 – 185 Hz 130 – 185 Hz 

Rango de corriente 25 – 60 A 30 – 120 A 25 – 60 A 

Aparición de efectos 

de la estimulación 

Principalmente 

inmediato 
Progresivo Inmediato 

Patrón de 

estimulación 
Continuo Continuo Continuo 

Posibles efectos 

secundarios de la 

estimulación 

Disartria 

Disquinesia 

Síndrome Piramidal 

Diplopía 

Parestesias 

Afectivos 

Disartria 

Síndrome Piramidal 

Flashes visuales 

Pseudo aquinesia 

Parestesias 

Síndrome Piramidal 

Disartria 

Inestabilidad 

Ataxia 

Macro-estimulación 

intraoperatoria 

Útil para la 

identificación de 

estructuras 

No es útil 

Útil para la 

identificación de 

estructuras 

Dispositivo de control 

del paciente 
Útil Útil Esencial 

 

Tabla 1) Objetivos de DBS, indicaciones y parámetros eléctricos típicos. Modificado de (Patricia 

and Stephen 2009). DBS: deep brain stimulation, GPi: globo pálido interno, STN: núcleo subtalámico.  
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Los dispositivos comerciales disponibles en la actualidad presentan un tamaño muy 

reducido y son de muy poco peso, con baterías de larga duración con una vida aproximada de 

3 a 5 años (siempre dependiendo del programa preestablecido) o baterías recargables y una 

vida aproximada del dispositivo de alrededor de 9 años. Entre las características que poseen se 

encuentran: amplitud en modo tensión 0-10 V, modo corriente 0-25 mA, ancho de pulso 60-

450 seg, rango de 10-250 Hz (Medtronic). El sistema se completa con un dispositivo externo 

con pantalla LCD que le permite al paciente llevar un control de la terapia, apagar o encender 

el estimulador y que le avisa con tres meses de anticipación aproximadamente si es necesario 

el reemplazo de la batería. En ciertos casos, dispositivos nuevos permiten tener grupos de 

programas con diferentes algoritmos de estimulación, lo que ofrece a los médicos la 

posibilidad de realizar ajustes de terapia para distintos niveles de actividad y personalizados 

para cada paciente. De esta manera, el paciente puede alternar entre las distintas opciones de 

estimulación programada dependiendo de las diferentes actividades que esté realizando 

(caminar, hablar, descansar, etc.) (Medtronic , Weaver, Follett et al. 2009). 

En general, se puede afirmar que la estimulación cerebral brinda beneficios que 

pueden ayudar a los pacientes a tener un estilo de vida autónomo: 

 La capacidad para ajustar los parámetros de estimulación, de acuerdo con las 

necesidades del paciente y la progresión de la enfermedad (Medtronic , 

Weaver, Follett et al. 2009). 

 Ausencia de mantenimiento diario (excepto para el sistema recargable). 

 Rutina de medicamentos simplificada, reducción de dosis (Kumar, Lozano et al. 

1998, Contarino, Daniele et al. 2007). 

 Alivio potencial de efectos secundarios relacionados con la terapia 

farmacológica (Kumar, Lozano et al. 1998, Contarino, Daniele et al. 2007). 

 Reversible: el dispositivo puede ser apagado a diferencia de terapias de 

ablación como talamatomías o palidotomías (Weaver, Follett et al. 2009). 

A pesar de los ya mencionados atributos, esta terapia aún cuenta con ciertas 

desventajas. Si bien son infrecuentes, podemos mencionar algunas complicaciones 

postquirúrgicas de la cirugía de implantación de electrodos de estimulación, como crisis 

convulsivas y hematomas subdurales (Rehncrona, Johnels et al. 2003, Benabid, Chabardes et 

al. 2009, Ackermans, Duits et al. 2010). En la fase crónica de estimulación se han reportado 

también efectos adversos, como parestesias contralaterales en la cara o las extremidades, 
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desequilibrio, disartrias y distonías (Kumar, Lozano et al. 1998, Andrade, Zumsteg et al. 2006). 

Otros estudios reportaron contracciones tónicas de la cara o las extremidades contralaterales, 

las cuales desaparecen al ajustar los parámetros de estimulación (Volkmann, Albanese et al. 

2009, Bewernick, Kayser et al. 2012) (Groiss, Wojtecki et al. 2009).  

Por último podemos mencionar como desventajas de la estimulación cerebral la vida 

útil limitada de las baterías, dependiendo de los parámetros y uso del mismo, y el costo 

elevado del neuroestimulador. Con respecto a esto último, hay que tener en cuenta al pensar 

en el costo de la terapia que la alternativa de tratamiento poli-farmacológico también presenta 

un costo elevado. Algunos estudios muestran que a lo largo del tiempo los parámetros de 

costo-efectividad se relacionan principalmente con el grado de mejoría clínica y la reducción 

de los costos farmacológicos después la estimulación, considerando la estimulación dentro de 

los límites apropiados para considerarla como una terapia eficaz. También se ha dicho que la 

estimulación cerebral no es rentable a 1 año. Sin embargo, la extrapolación revela una 

probabilidad cada vez mayor de rentabilidad hasta 5 años y la reducción de la rentabilidad 

entre 5 y 10 años, pero siempre teniendo en cuenta la mejora en la calidad de vida 

(Valldeoriola, Morsi et al. 2007, Eggington, Valldeoriola et al. 2014, McIntosh, Gray et al. 2016). 

Resumiendo, la terapia cerebral presenta múltiples ventajas y su aplicación es 

recomendada en un grupo importante de patologías neurológicas avanzadas (Levy, Lamb et al. 

1987, Rehncrona, Johnels et al. 2003, Benabid, Chabardes et al. 2009, Volkmann, Albanese et 

al. 2009, Williams, Gill et al. 2010). Por todo lo desarrollado en los párrafos anteriores, 

múltiples equipos de investigación se encuentran trabajando activamente en estimulación 

cerebral alrededor del mundo (Bell, Mathieu et al. 2009). Líneas de investigación activas 

incluyen variación de parámetros (Kuncel and Grill 2004), algoritmos de estimulación (Sašo, 

Thomas et al. 2010), mecanismos de acción (Erwin, Jr et al. 2000), tratamiento de distintas 

patologías (Ondo, Jankovic et al. 1998, Servello, Porta et al. 2008, Ackermans, Duits et al. 2010, 

Castrioto, Lozano et al. 2011, Schuepbach, Rau et al. 2013) y distintos sitios de implantación de 

electrodos (Sašo, Thomas et al. 2010, Bryan, Brian et al. 2015), entre otras. También hay 

importantes estudios sobre la forma de onda de la estimulación. Se han propuesto ondas 

exponenciales, triangulares, gaussianas y sinusoidales, todas las cuales pueden disminuir el 

consumo de energía en comparación con la onda tradicional cuadrada, manteniendo la 

eficiencia del tratamiento (Thomas and Cameron 2010). Otros puntos a tener en cuenta son 

los efectos fisiológicos de la DBS y la transmisión térmica (Maged, Qingjun et al. 2006), como 

también la distribución de la densidad de corriente (Xuefeng and Warren 2005). En trabajos 

con simulaciones computacionales personalizadas teniendo en cuenta datos anatómicos 
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individuales, algunos de los parámetros mencionados pueden programarse para optimizar la 

estimulación en cada paciente (Hemm, Pison et al. 2016). 

Debido a este gran número de líneas de investigación abiertas actualmente, los 

modelos experimentales en animales pequeños son fundamentales para el avance de la 

terapia de estimulación cerebral. Estos estudios en cirugía animal se utilizan para la evaluación 

de diferentes variantes y la implementación de nuevas tecnologías de estimulación 

terapéutica. (Hamani, Diwan et al. 2010, Hamani, Diwan et al. 2010, Tan, Vlamings et al. 2010, 

Liu, Wang et al. 2017). El objetivo de este proyecto se encuentra motivado por la gran cantidad 

de variables que se pueden estudiar en algoritmos de estimulación cerebral con la intención de 

mejorar la calidad de vida de los pacientes, ya que es un sistema útil con probabilidades de 

aumentar su eficacia. 

 

2. Objetivo 

 

Desarrollar un prototipo de estimulación cerebral programable para uso experimental 

en animales pequeños, que cumpla con características de peso, autonomía y programabilidad 

según se detalla a continuación. 

 

2.1 Características que debe cumplir el dispositivo 
 

 Debe ser portable. Esto quiere decir con peso y tamaño para ser utilizado en forma 

temporaria y ambulatoria en animales de 200 a 300 gr (potencialmente ratas Sprague-

Dawley adultas).  

 La etapa de salida de la estimulación es unipolar referenciando a retorno lejano 

(equivalente a carcasa en estimuladores comerciales implantables).  

 Se debe poder programar la amplitud de la señal de salida, implementando tensión 

regulable en rango para uso electrofisiológico, así como su forma de onda, 

considerando patrones estándar periódicos. También deben ser programables la 

frecuencia de salida, en rango para uso electrofisiológico,  y el ancho de pulso de la 

señal de salida, también en rango para uso electrofisiológico. Son necesarias 
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protecciones contra sobrecargas, cortocircuito de salidas, e indicadores de circuito 

abierto o algoritmos de fallo. 

 El sistema de programación es remota, mediante una interfaz cableada tipo USB. 

 Inicialmente el software para la programación y control en el dispositivo consta de 

prestaciones básicas que permiten programar el estimulador, sin requerimientos 

gráficos de interfaz de usuario. El diseño debe ser modular, permitiendo su uso como 

base para permitir el agregado o redefinición de funciones y características, de 

acuerdo a los requerimientos de protocolos de investigación futuros. 

 

3. Metodología 

 

3.1 Electrónica 

 

Luego de analizar diferentes tipos de microcontroladores se decidió utilizar la 

plataforma Arduino, debido a que es una placa ya desarrollada que se puede ajustar a las 

necesidades de este proyecto, lo que nos permite obtener un bajo costo y disminuir 

notablemente el tiempo de desarrollo del dispositivo cumpliendo así con los tiempos y 

objetivos planteados. Además el modelo de Arduino elegido (Arduino Nano v3.0) posee una 

gran variedad de entradas analógicas y salidas tanto digitales como con PWM, lo que a pesar 

de no ser utilizadas en su totalidad facilitarán en un futuro las mejoras que se le pueden hacer 

al dispositivo tal como se detallará más adelante. El modelo Arduino Nano v3.0 cuenta con un 

procesador Atmega328 que posee una velocidad de procesamiento de 16 MHz, muy superior a 

las frecuencias implementadas por el estimulador diseñado (entre 3 y 250 Hz). Además, 

Arduino Nano v3.0 cumple con las condiciones necesarias de dimensiones y peso, 

fundamentales para cumplir el objetivo de limitar el tamaño final del dispositivo. A 

continuación se detallan las características de dicha plataforma (figura 3): 

 

 Microcontrolador: Atmel ATmega328 

 Tensión de Operación (nivel lógico): 5 V 

 Tensión de Entrada (recomendado): 7-12 V 
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 Tensión de Entrada (límites): 6-20 V 

 Pines E/S Digitales: 14 (de los cuales 6 proveen de salida PWM) 

 Entradas Analógicas: 8 

 Corriente continua por I/O Pin 20 mA 

 Memoria Flash: 32 KB (ATmega328) de los cuales 2KB son usados por el 

bootloader 

 SRAM: 2 KB (ATmega328) 

 EEPROM: 1 KB (ATmega328) 

 Frecuencia de reloj: 16 MHz 

 Dimensiones: 18,5mm x 43,2mm 

 

Figura 3) Arduino Nano V 3.0 [http://www.farnell.com/datasheets/1682238.pdf] 

Para ver en más detalle en el anexo 8.1 se encuentra el circuito esquemático de la 

placa utilizada. 

 El circuito desarrollado en este proyecto se muestra en la figura 4. 
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Figura 4) Circuito eléctrico del dispositivo con el detalle de los componentes utilizados. 
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Se conectó el microprocesador a un punto medio flotante entre los 12 V de la batería, 

simulando una polarización de fuente partida y aprovechando que la plataforma Arduino ya 

posee un regulador propio de 5 V (7805). Respecto a la configuración de la fuente, primero se 

diseñó una alimentación para el módulo Arduino V (+) y V (-) fijada en aproximadamente 1 V 

por encima de la referencia (masa) de la alimentación principal, obtenida a partir de la relación 

dada por las resistencias de 1 M y 100 k respectivamente, para que la excursión máxima de 

señal del mismo, la cual es procesada por la etapa analógica de salida, quede centrada en sus 

valores picos respecto a la alimentación principal. Debido a que la alimentación principal 

suministrada directamente de la batería es la que alimenta a los amplificadores operacionales 

de salida, el seguidor de banda amplia y el seguidor pasa bajo (pasa valor medio), las señales 

de entrada estarán separadas del límite de Vcc y GND asegurando un funcionamiento lineal de 

los mismos, y permitiendo el uso de amplificadores operacionales diseñados tanto para fuente 

partida como fuente simple, es decir, para trabajar en la zona central del amplificador 

operacional, evitando así saturaciones del mismo. Aun en este caso, en que los operacionales 

pueden operar con rango de entrada tan amplio como su alimentación (preparados para single 

supply) nos evitamos problemas de posibles alinealidades y mejoramos el rechazo de la señal 

de salida a las variaciones de la alimentación del circuito, que es una batería que se desgasta 

pudiendo no mantener su potencial constante. 

Se eligió 1 V de fijación de V (-) respecto a GND suponiendo una vida útil de la batería 

hasta que alcance unos 10,5 – 11 V. En estos rangos la alimentación del Arduino sigue 

constante en 9 V y la señal que alimenta a la salida está por encima de GND y por debajo de 

Vcc. Cabe señalar que en el momento de realizarse este proyecto no se encontró en el 

mercado una batería de 9 V que cumpliera con el tamaño y peso necesarios para el dispositivo, 

de ser así también se pudo haber utilizado un regulador de 7 u 8 V en lugar de 9 V (hay que 

recordar que el Arduino por especificación requiere de 7 a 12 V); tendríamos aún más margen 

para trabajar con una menor tensión de alimentación. En este caso la fuente del Arduino se 

tendría que recalcular para fijarla por ejemplo a unos 0.5 V por encima de GND. 

También es importante mencionar que el par de transistores debiera ser apareado 

para mejorar la regulación de alimentación de Arduino (aunque el mismo también posee un 

regulador interno), pero al momento de construir el dispositivo no se encontró en el mercado, 

por lo que se utilizaron dos transistores PNP de iguales valores que fueron seleccionados 

después de realizar mediciones con un multímetro de un lote de 10 transistores BC857B. 
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Como se utiliza una salida digital para originar la señal de salida, teniendo una 

amplitud de 0 ó 5 V, se implementó un divisor de tensión por medio de un potenciómetro 

digital (digital-pot) (figura 5) que nos permite variar la amplitud mediante la simple 

programación a través del software. 

 

 

 

Figura 5) Interfaz Potenciómetro Digital - Arduino. Panel superior: Circuito esquemático. Panel medio: Vista superior 

del encapsulado. Panel inferior: Conexión con plataforma Arduino. [theorycircuit.com] 
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Un potenciómetro digital (o digipot) es un dispositivo capaz de variar su resistencia a 

partir de una señal digital proporcionada por un procesador como el Arduino. El nombre 

técnico es "conversor resistivo digital a analógico" (RDAC), aunque frecuentemente se 

denomina potenciómetro digital porque presenta un comportamiento similar a un 

potenciómetro convencional, pero en el que el control se realiza electrónicamente. 

Típicamente un digipot está constituido internamente por múltiples resistencias conformando 

etapas, cuyo encendido está controlado por transistores. El número de etapas o niveles 

activados se controla mediante una señal digital y determina la resistencia total que presenta 

el dispositivo. Aunque su nombre pueda sugerirlo, los digipots no deben considerarse un 

reemplazo directo de un potenciómetro. La principal limitación es la corriente máxima que 

puede atravesar el dispositivo, que típicamente está en el rango de unos pocos miliamperios. 

En nuestro caso la corriente máxima utilizada en un rango fisiológico se encuentra 

ampliamente cubierta por el rango del digipot. Debido a las limitaciones de intensidad máxima 

que puede proporcionar un potenciómetro digital, estos rara vez son empleados directamente 

en circuitos. En su lugar, suelen intervenir para controlar etapas de amplificación mediante 

transistor o amplificador operacional. 

Los dispositivos de la familia MCP41XXX son potenciómetros digitales de 8 bits (256 niveles), 

disponibles en resistencias de 10 k (MCP41010), 50 k (MCP41050) y 100 k (MCP41100). El 

potenciómetro elegido fue el modelo MCP41010 (SOIC) que posee un rango de 0 a 10k 

pudiendo variar su valor digitalmente de 0 a 255 lo que nos permite variar la amplitud de la 

señal en un rango aceptable para las pruebas que se desean realizar. En el anexo 8.2 se 

encuentra la hoja de datos (datasheet) del potenciómetro. Para calcular la resistencia de salida 

se utiliza el cálculo de acuerdo al circuito mostrado en la figura 6. MCP41010 Tiene una 

sensibilidad de 8 bits, 256 niveles para cada potenciómetro. Según la hoja de datos, la 

resistencia nominal (RAB) del MCP41010 es igual a 10K y RW típica es de 52. Entonces, por 

ejemplo, si escribimos 222 a MCP41010, la resistencia será igual: 

RWA= [(10*10^3)*(256-222)/256] + 52 = 1.38K (1) 
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Figura 6) Cálculo de resistencia PA – PW y PB – PW de un MCP41XXX. 

 

Los MCP41XXX se controlan por SPI por lo que es sencillo realizar su lectura. La tensión 

de alimentación es de 2.7 V a 5.5 V. La intensidad máxima que puede atravesar el dispositivo 

es de 5mA.  

El bus SPI (Serial Peripheral Interface) fue desarrollado por Motorola en 1980. Sus 

ventajas respecto a otros sistemas han hecho que se convierta en un standard de facto en el 

mundo de la electrónica y automatización. El bus SPI tiene una arquitectura de tipo maestro-

esclavo. El dispositivo maestro (master) puede iniciar la comunicación con uno o varios 

dispositivos esclavos (slave), y enviar o recibir datos de ellos. Los dispositivos esclavos no 

pueden iniciar la comunicación, ni intercambiar datos entre ellos directamente. En el bus SPI la 

comunicación de datos entre maestros y esclavo se realiza en dos líneas independientes, una 

del maestro a los esclavos, y otra de los esclavos al maestro. Por tanto la comunicación es Full 

Duplex, es decir, el maestro puede enviar y recibir datos simultáneamente. Otra característica 

de SPI es que es bus síncrono. El dispositivo maestro proporciona una señal de reloj, que 

mantiene a todos los dispositivos sincronizados. Esto reduce la complejidad del sistema frente 

a los sistemas asíncronos. Por lo tanto, el bus SPI requiere un mínimo de 3 líneas. 
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Figura 7) Esquema comunicación Bus SPI. 

 

 MOSI (Master-out, slave-in) para la comunicación del maestro al esclavo. 

 MISO (Master-in, slave-out) para comunicación del esclavo al maestro. 

 SCK (Clock) señal de reloj enviada por el maestro. 

Además, se requiere una línea adicional SS (Slave Select) para cada dispositivo esclavo 

conectado, para seleccionar el dispositivo con el que se va a realizar la comunicación. Sin 

embargo, esto tiene la desventaja de requerir una línea por cada dispositivo esclavo. En caso 

de disponer muchos dispositivos esclavos esto puede no ser práctico, por lo que es posible 

adoptar una conexión en cascada, donde cada esclavo trasmite datos al siguiente.  

 

Figura 8) Esquema de comunicación de Bus SPI con múltiples dispositivos esclavos. 
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Figura 9) Esquema de comunicación de Bus SPI con múltiples dispositivos esclavos con conexión en cascada. 

 

Como desventaja, en esta configuración la información debe llegar a todos los esclavos 

para que la comunicación sea finalizada por lo que, en general, la velocidad de respuesta del 

bus es menor. 

El funcionamiento del bus SPI es sencillo. Por defecto el maestro mantiene en estado 

HIGH todas las líneas SS. Cuando el maestro quiere establecer comunicación con esclavo pone 

a LOW la línea SS correspondiente, lo que indica al esclavo que debe iniciar la comunicación. 

En cada pulso de la señal de reloj, normalmente en el flanco de subida, el dispositivo maestro 

envía un bit del esclavo y a la vez que recibe un bit del esclavo seleccionado. La trama (los 

datos enviados) no sigue ninguna regla, es decir, podemos enviar cualquier secuencia 

arbitraria de bits. Esto hace que los dispositivos conectados necesiten tener pre-acordado la 

longitud y significado de los que van a enviar y recibir.  
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Figura 9) Ejemplo de envío de datos (secuencia de bits) mediante un Bus SPI. 

 

La electrónica requerida para implementar el bus SPI es sencilla y barata, incluso un 

único registro de desplazamiento puede ser suficiente. Además, como la señal de reloj es 

proporcionada por el maestro, los esclavos ni siquiera necesitan disponer de un reloj propio. 

Las ventajas y desventajas de este sistema de comunicación son: 

Ventajas: 

 Alta velocidad de trasmisión (hasta 8 Mhz en Arduino) y Full Duplex 

 Los dispositivos necesarios son sencillos y baratos, lo que hace que esté 

integrado en muchos dispositivos. 

 Puede mandar secuencias de bit de cualquier tamaño, sin dividir y sin 

interrupciones. 

Desventajas: 

 Se requiere 3 cables (SCK, MOSI y MISO) + 1 cable adicional (SS) por cada 

dispositivo esclavo. 

 Solo es adecuado a cortas distancias (unos 30cm) 



 20 | 73 

 

 No se dispone de ningún mecanismo de control, es decir, no podemos saber si 

el mensaje ha sido recibido y menos si ha sido recibido correctamente. 

 La longitud de los mensajes enviados y recibidos tiene que ser conocida por 

ambos dispositivos. 

Arduino dispone de soporte SPI por hardware vinculado físicamente a ciertos pines. 

También es posible emplear cualquier otro grupo de pines como bus SPI a través de software, 

pero en ese caso la velocidad será mucho menor. 

Los pines asociados a SPI varían de un modelo a otro. La siguiente tabla muestra la 

disposición en alguno de los principales modelos. 

MODELO SS MOSI MISO SCK 

Uno 10 11 12 13 

Nano 10 11 12 13 

Mini Pro 10 11 12 13 

Mega 53 51 50 52 

 

Tabla 2) Pines asociados al Bus SPI de distintos modelos de Arduino. 

El pin SS por hardware se emplea al usar Arduino como esclavo. En caso de usar 

Arduino como maestro, podemos usar cualquier pin como SS, o varios en caso de disponer de 

varios esclavos. Conectar el bus SPI es bastante simple. La mayor dificultad está en encontrar 

la función de cada pin en el dispositivo que queremos conectar, ya que no todos los 

fabricantes emplean la misma designación para los pines que participan en el bus SPI. 
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En la tabla 3 se muestran algunos de los pines habituales que se encuentra en los 

dispositivos SPI con designaciones que pueden variar según el fabricante. Los marcados en 

color rojo son alimentación, en amarillo los propios del bus SPI, y en azul otros pines que 

aparecen con frecuencia en dispositivos SPI, aunque no forman parte del bus SPI. 

Nombre Alias 
Pin para Arduino 

Uno o Nano 
Descripción 

VCC   + 3.3 … 5 Volt 

GND  Ground Ground 

SCLK CLK / SCK / SCLK D13 (hardware) Clock (SPI) 

MISO MISO / SDO / DOUT D12 (hardware) 
Master IN Slave Out 

(SPI) 

MOSI MOSI / SDI / DIN D11 (hardware) 
Master Out Slave IN 

(SPI) 

SS SS / CS / SDA 
D10 (hardware, solo 

en esclavo) 

Slave / Chip Select 

(SPI) 

RES RST / RES / REST 
D9 (variable, se fija 

por software) 
Controller Reset 

RS RS / DC 
D8 (variable, se fija 

por software) 

Mode: Command / 

Data 

 

Tabla 3) Designación de los pines de los dispositivos SPI según los diferentes fabricantes. 

 

En el punto 3.2 se explica cómo se controla el bus SPI mediante software. 
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El valor medio de la señal de estimulación debe ser nulo para que la entrega de carga 

neta sea nula. De no ser así se producen fenómenos de electrólisis (proceso químico por medio 

del cual una sustancia o un cuerpo inmersos en una solución se descomponen por la acción de 

una corriente eléctrica continua) que alterarían o dañarían el tejido y cambiarían también las 

características del electrodo al actuar sobre la interfaz electrodo - tejido. Aunque en el corto 

tiempo no ocurriría significativamente, en el mediano y largo plazo la posibilidad de electrólisis 

es un factor fundamental para la viabilidad de la estimulación. Es por esto y porque la idea es 

que éste dispositivo se puede usar de base para un futuro diseño que se implante en modo 

crónico que cobra vital importancia que el valor medio de la señal sea nulo. 

Con respecto a la etapa de salida, los valores del amplificador integrador corresponden 

a un filtro pasa-bajos de 1er orden. En un futuro se podría aplicar una configuración de mayor 

orden, por ejemplo de 2do o 3er orden, que si bien haría más eficaz el filtrado requeriría más 

componentes. Como mencionamos anteriormente, una de las premisas de este proyecto es 

minimizar la cantidad de componentes debido a la restricción que tenemos con el peso y el 

tamaño final del estimulador. El filtro pasa-bajos se utiliza para extraer el valor medio de la 

señal (componente de continua en Fourier) para luego ser restado a la señal cruda y obtener 

una señal de salida con valor medio nulo (esto último idealmente, ya que por errores de offset 

y filtrado, no será exactamente nulo pero aceptable para la aplicación). 

Un filtro pasa bajos activo de primer orden RC como su nombre lo indica sólo permite 

el paso de frecuencias bajas y atenúa las frecuencias altas. Se conoce como activo porque 

contiene un elemento activo que es el amplificador operacional, y es de primer orden porque 

solo contiene un elemento reactivo (un condensador). Tiene tres características principales: la 

ganancia puede ser mayor a uno, al ser de primer orden su atenuación es de 20db por década 

de frecuencia, y hay dos circuitos, el inversor y el no inversor (en nuestro caso utilizamos no 

inversor). Como el filtro pasa-bajos es de 1er orden, se calculó para una frecuencias de corte de 

1

30
𝐻𝑧 = 0.03333 , o sea, unos 33 mHz, lo que significa unas 100 veces menor (o atenuada 40 

dB) que las frecuencias más bajas que podrían usarse en el estimulador (unos 3 Hz). 

La ecuación de diseño es la siguiente:   

𝑅 =
1

2..𝑓𝑐.𝐶
 (2) 

Lo que equivale a: 

    0.0338 𝐻𝑧 =  
1

2 ..  106 .  0.47−6 𝐹
  (3) 
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Se utilizaron esos valores redondos para alejarse 2 décadas, lo cual se considera un 

filtrado aceptable para primer orden. También pudo haberse usado valores distintos, como un 

C = 100 F y una R = 50 M, obteniéndose los mismos resultados. Podemos decir también que 

con un filtro de orden 2, alejándose una década se obtendrían los mismos 40 dB de 

atenuación, pero a costa de utilizar el doble de componentes. En el Anexo 8.4 se adjunta la 

hoja de datos del amplificador dual utilizado con las características más importantes. 

 

3.2 Software 

 

La plataforma Arduino posee la ventaja de ser de código abierto (open-source), 

amigable y flexible. La programación en este lenguaje permitirá controlar fácilmente todas las 

variables previamente mencionadas. A su vez, ofrece la posibilidad de ampliar en un futuro de 

ser necesario la incorporación de otros componentes y la generación de otros tipos de señales. 

La memoria flash es aquella en la cual se almacena el código de programación del 

Arduino. Entre mayor sea la capacidad de memoria de un Arduino, más código podremos 

grabar en ella. Cuando nos acercamos al límite de memoria del Arduino éste puede empezar a 

presentar fallos en su funcionamiento, específicamente cuando se supera el 95% de la 

capacidad total de la memoria. La tabla 4 presenta la capacidad de memoria flash según los 

modelos de Arduino.  

La memoria SRAM es similar a la memoria RAM de las computadoras. Se trata de una 

memoria de acceso aleatorio, dinámico, utilizada en tiempo de ejecución para todos los 

procesos internos del microcontrolador. Entre más memoria SRAM, más capacidad de 

almacenamiento de valores en variables declaradas en el código de programación. El uso de 

las librerías y la capacidad de manejar datos depende directamente de la SRAM 

Es por todo esto, que al poseer una capacidad de memoria limitada es que se decidió 

no utilizar algún tipo de interfaz de usuario, dejando así una mejor posibilidad de agregar 

funciones en futuras mejoras. En cambio se tiene la posibilidad de ingresar los valores a las 

diferentes variables de la señal desde el frame work de Arduino que como se muestra en la 

figura 4 están detalladas con su unidad correspondiente haciendo la tarea del usuario más fácil 
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y comprensible. En el caso de proyectos complejos, quizás sea necesaria la integración de dos 

Arduinos en un mismo diseño, para dividir la carga entre ambos núcleos. 

 

 

 

MODELO DE ARDUINO CAPACIDAD DE 

MEMORIA FLASH (KB) 

CAPACIDAD DE 

MEMORIA SRAM (KB) 

DUE 512 96 

MKR1000, ZERO 256 32 

MEGA 2560, MEGA ADK 256 8 

101 196 24 

LILYPAD USB, ESPLORA, LEONARDO, 

YÚN 

32 2.5 

LILYPAD SIMPLESPAP , MICRO, PRO, 

UNO, BT, ETHERNET, FIO, MINI, 

NANO 

32 2 

PRO MINI 32 1 

LILYPAD, PRO, NANO 16 1 

GEMMA 8 0.5 

  

Tabla 4) Capacidad de memoria Flash y SRAM de los diferentes modelos de Arduino. 
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Figura 10) Entorno gráfico de la plataforma Arduino con parte del código desarrollado. 

 

Para usar el puerto SPI en Arduino el IDE Standard proporciona la librería “SPI.h” que 

contiene las funciones necesarias para controlar el hardware integrado de SPI. Asimismo, el 

entorno de programación de Arduino define las constantes SCK, MOSI, MISO, y SS para los 

pines de SPI. 

Las funciones básicas para hacer funcionar el bus SPI son las siguientes: 

 

También se dispone de otras funciones para configurar las opciones del bus SPI. Para 

cambiar el orden de los bit enviados, se  dispone de la función setBitOrder.: 

 

Para cambiar la polaridad y la fase del reloj tenemos la función SPI.setDataMode: 

 

Finalmente, podemos cambiar la velocidad del bus con la función SPI.setClockDivider() 

divisores de 2 a 128. La frecuencia del bus será la velocidad de reloj dividido por el divisor 

elegido. 
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Sin embargo, estas funciones están obsoletas desde la versión de Arduino 1.6.0., 

prefiriéndose la función beginTransaction, como muestra el siguiente ejemplo. 

 

No obstante, al ser la trama de datos específica de cada dispositivo, lo más frecuente 

es que no se use directamente estas funciones, y que el uso del bus SPI se realice de forma 

indirecta a través de la librería del componente. 

 

3.3 Pruebas de banco 

  

Se diseñaron pruebas de banco, para lo que se  utilizaron resistencias de diferentes 

valores, a saber, 100 , 470  y 1 K y 4,7 k. Estos valores de resistencias se seleccionaron 

debido a los electrodos seleccionados para los experimentos con animales (figura 11). Ya que 

estos electrodos tienen una resistencia bastante elevada, las usadas en las pruebas son ideales 

porque recrean peores condiciones. Se conectaron las resistencias simulando la carga y se 

observó mediante el uso de un osciloscopio la señal obtenida, esperando obtener una forma 

de onda sin variaciones y con la amplitud programada con una variación del 10 % 

aproximadamente, corroborando todos los parámetros programados. 

 



 27 | 73 

 

 

Figura 11) Especificaciones técnicas del electrodo seleccionado para realizar las pruebas en animales. 

 

3.4 Pruebas en animales 

 

Luego de realizadas las pruebas de banco se procedió a los ensayos in vitro para la 

caracterización biológica del dispositivo. Todos los experimentos y procedimientos en animales 

fueron realizados adhiriéndose a las normas dictadas en la Declaración de Basilea y 

monitoreada por la Dra. Daniela Andres, quien es la encargada de llevar estos ensayos a cabo 

(Society). Se utilizó un solo grupo de ratas macho Sprague Dawley con un peso aproximado 

entre 250 – 350 g sin ningún tipo de lesión previa. 

Consideraciones bioéticas: 

Los principios de las Tres R (3R) son principios rectores para un uso ético de los 

animales en pruebas experimentales. Fueron descriptos por primera vez por W. M. S. Russell y 

R. L. Burch en 1959. Las 3R son: 
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Reemplazo: uso de métodos que evitan o reemplazan el uso de animales en la 

investigación 

Reducción: uso de métodos que permiten a los investigadores obtener niveles 

comparables de información de menos animales, o para obtener más información de la misma 

cantidad de animales. 

Refinamiento: uso de métodos que alivian o minimizan el dolor potencial, sufrimiento 

o angustia, y mejoran el bienestar animal para los animales utilizados. 

Las 3R tienen un alcance más amplio que simplemente alentar las alternativas a las 

pruebas con animales, pero tienen como objetivo mejorar el bienestar animal y la calidad 

científica cuando no se puede evitar el uso de animales. En muchos países, estas 3R ahora son 

explícitas en la legislación que rige el uso de los animales (Association). De acuerdo con estos 

principios de reemplazo, reducción y refinamiento, el número de animales utilizados en el 

experimento fue el mínimo considerado necesario para alcanzar las conclusiones. Con el 

objetivo de minimizar el sufrimiento del animal, el uso de la medicación anestésica y el 

proceso de eutanasia fueron optimizados de acuerdo a protocolos previamente aprobados y 

publicados (Andres, Cerquetti et al. 2014). La eutanasia se realizó utilizando una dosis alta de 

hidrato de cloral y guillotinando al animal. El hidrato de cloral es un sedativo adecuado para tal 

fin, garantizando la ausencia de sufrimiento de los animales durante el procedimiento. 

Luego de eutanasiado el animal se procedió a la disección del cerebro del animal para 

realizar los ensayos in vitro. El cerebro fue colocado en un dispositivo especialmente diseñado 

utilizando cánulas con doble aislamiento eléctrico, las que fueron colocadas de manera 

equidistante entre sí, con una separación de 1.2 mm, como se puede observar en las figuras 12 

a 15. Para este caso se agregó al estimulador pinzas tipo cocodrilo para conectarse fácilmente 

al electrodo y tener una fácil manipulación. Se conectó la masa del osciloscopio y una de las 

pinzas del estimulador directamente sobre la solución fisiológica. 

Durante todo el procedimiento de estimulación y registro se mantuvo al cerebro en un 

baño de solución fisiológica, para evitar su deshidratación. Las mediciones se realizaron a 

temperatura ambiente, ya que se considera que la impedancia tanto de los electrodos como 

del tejido cerebral no posee propiedades específicas que permitan suponer que la misma 

dependa de la temperatura (Faes, Meij et al. 1999). 
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Figura 12) Dispositivo utilizado para los ensayos y cerebro sobre placa de Petri. 

 

 

Figura 13) Dispositivo conectado con el Estimulador y el Osciloscopio (Vista lateral). 

 

Cerebro sobre placa de Petri 

 

Cánulas con doble 
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Pinza del 
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Figura 14) Dispositivo conectado con el Estimulador y el Osciloscopio (Vista de frente). 

 

Las coordenadas tanto de estimulación como de grabación se encuentran dentro de 

los límites definidos de la corteza por el Atlas de Paxinos y Watson como se muestra en la 

figura 16 (Paxinos and Watson 2013). 
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Figura 15) Dispositivo completo conectado al osciloscopio. 

En las mediciones se utilizaron los electrodos que fueron descriptos anteriormente, y 

que cabe destacar que son de uso exclusivo para investigaciones en animales de laboratorio y 

no en humanos (figura 16). 

 

 Figura 16) Electrodos utilizados para la estimulación y el registro.  
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Los electrodos utilizados fueron el número 12 (388 k) para la estimulación y el 

número 1 (422 k) para realizar la medición con el osciloscopio. Estos valores de impedancia 

son proporcionados por el fabricante y están medidos a una frecuencia de 1 kHz y 1 A. 

Protocolos de ensayos: 

Se diseñaron diferentes protocolos para comprobar si variando la señal de 

estimulación se puede cambiar el volumen de tejido afectado por dicha estimulación, pero 

manteniendo el nivel de energía eléctrica total entregada por unidad de tiempo (Teed: total 

electric energy delivered) constante. Si esto fuera posible, se podría regular el sitio anatómico 

estimulado aplicando un cambio de programación del estimulador, y manteniendo un 

comportamiento neutro frente al riesgo de termolesión (dado por la Teed). 

Los protocolos programados fueron generados cambiando distintas variables 

manteniendo la energía constante (tabla 5).  

 

El cálculo de Teed se realizó siguiendo la literatura. Se decidió mantener un valor de 

Teed dentro de lo aceptable para no lesionar el tejido (Koss, Alterman et al. 2005). Todo el 

resto de parámetros de los distintos protocolos se encontraron dentro de los rangos aceptados 

terapéuticamente en la actualidad (Patricia and Stephen 2009). 

 

𝑇𝑒𝑒𝑑 =
𝑇𝑒𝑛𝑠𝑖ó𝑛2 . 𝐹𝑟𝑒𝑐𝑢𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎 . 𝐴𝑛𝑐ℎ𝑜 𝑑𝑒 𝑝𝑢𝑙𝑠𝑜

𝐼𝑚𝑝𝑒𝑑𝑎𝑛𝑐𝑖𝑎
 . 1 𝑠𝑒𝑔𝑢𝑛𝑑𝑜 

 

𝑇𝑒𝑒𝑑 (Total Electrical Energy Delivered) 1seg  

𝑇𝑒𝑒𝑑 =
(1.5 𝑉)2 .160 𝐻𝑧 . 100 𝑠

𝐼𝑚𝑝𝑒𝑑𝑎𝑛𝑐𝑖𝑎
 . 1 𝑠𝑒𝑔𝑢𝑛𝑑𝑜 =

0.036 𝑊 

𝐼𝑚𝑝𝑒𝑑𝑎𝑛𝑐𝑖𝑎
. 1000 𝑚𝑠 

 

 

 

 

 

(4) 

(5) 
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Ancho pulso 

[s] 
Frecuencia 

[Hz] 
Tensión [V] 

Impedancia 
[Ω] 

Pausa 
[ms] 

Cantidad de 
pulsos por 
unidad de 

tiempo [x. s-1] 

TEED 

        Continuo 
       

        1 ** 100 160 1,500 - 0 160 0,036 

        
Burst 

       

        
2 100 160 1,723 - 10 455 0,036 

3 ** 100 160 1,921 - 20 238 0,036 

4  100 160 2,100 - 30 161 0,036 

5 100 160 2,265 - 40 122 0,036 

6 100 160 2,420 - 50 98 0,036 

 
       

7  100 160 2,100 - 30 161 0,036 

8 100 160 1,820 - 30 312 0,036 

9 ** 100 160 1,720 - 30 455 0,036 

10 100 160 1,670 - 30 588 0,036 

11 100 160 1,640 - 30 714 0,036 

 
       

12 ** 100 49 3,090 - 30 38 0,036 

13 100 99 2,410 - 30 62 0,036 

14 100 110 2,330 - 30 66 0,036 

15 ** 100 123 2,250 - 30 70 0,036 

16 100 141 2,170 - 30 76 0,036 

17  100 160 2,100 - 30 82 0,036 

18 100 196 1,990 - 30 90 0,036 

19 100 244 1,910 - 30 99 0,036 

20 100 323 1,810 - 30 109 0,036 

21 ** 100 476 1,710 - 30 123 0,036 

22 100 909 1,600 - 30 140 0,036 
 

Tabla 5) Protocolos de ensayos 

[ ** ] Se adjunta en el Anexo el código de programación a modo de ejemplo. 

En este caso, como se mantuvo el mismo electrodo para todos los protocolos de 

estimulación consideramos el valor de la impedancia como una constante. A partir de esto, se 

calculó el valor de la tensión para cada uno de los ensayos programados para obtener una 

Teed=0.09 W/s, como se detalla en la tabla de arriba. 
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 Cabe destacar que todos los valores medidos fueron grabados durante 

aproximadamente 5 segundos por el osciloscopio y guardados en archivos para tener un 

respaldo informático de los resultados obtenidos. 

 

 

4. Resultados 

 

En primer lugar, el tamaño alcanzado, siendo de 60 mm de largo, 30 mm de ancho, 23 

mm de alto y un peso de 17 g aproximadamente, es menor al límite propuesto inicialmente (20 

g.). Esto permitiría poder agregar algunos componentes de ser necesario y colocar baterías de 

menor tamaño para futuros diseños (figuras 17-19). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figuras 17-18) Vistas del estimulador 
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Figuras 19-20) Vistas del estimulador con las pinzas cocodrilo para ensayos in vitro. 

 

En segundo lugar, en las pruebas de banco se logró generar señales que variaron 

desde los 30 Hz hasta los 10 kHz  (50/50 s) con variaciones en la amplitud de la señal desde 

0V hasta 5V con un error menor al 10%, como se había propuesto. Las formas de onda no 

presentaron variaciones significativas. A continuación se presentan algunas de las mediciones 

realizadas (figuras 21-24): 
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Figura 21) Frecuencia constante (160 Hz), Ancho pulso 100s, Amplitud media (1.5 V), Vavg (-28.34 mV), Carga 

470 

 

Figura 22) Frecuencia constante (160 Hz), Ancho pulso 100s, Amplitud baja (900 mV), Vavg (-29.82 mV), Carga 

470 
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Figura 23) Burst (5 pulsos), Ancho pulso 500s, Amplitud media (1.5 V), Vavg (-30.05 mV), Carga 1K 

 

Figura 24) Burst (5 pulsos), Ancho pulso 500s, Amplitud máxima (5 V), Vavg (-14.74 mV), Carga 1K 
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 Por último se realizaron los ensayos in vitro como se detalló en el punto 3.4, 

obteniéndose los resultados que se muestran en las figuras 25 a 29. En la figura 25 se observa 

la caída de la tensión (V) con la distancia (mm) al electrodo de estimulación para el protocolo 

de frecuencia constante a 160 Hz, uno de los protocolos comúnmente utilizados en la clínica 

humana. Los gráficos mostrados en las figuras 25 a 28 corresponden al valor medio ± SEM 

(error estándar de la media = desvío estándar / raíz de n). Se hicieron un máximo de 4 

mediciones por cada distancia registrada, en un total de 4 hemisferios cerebrales. Como se 

observa en las figuras, el error es aceptable, con una variabilidad en cada medición por debajo 

de la pendiente de la curva. Se puede ver que en el rango de distancias estudiadas la caída de 

la tensión se aproxima a un comportamiento lineal, lo que queda en evidencia por el 

coeficiente R cuadrado obtenido de la regresión lineal (R2=0.83). Este comportamiento se 

mantiene para todos los protocolos estudiados, ya que en ningún caso R cuadrado fue menor 

de 0.83 (R2min=0.83).  

 

Figura 25) Frecuencia constante (160 Hz), Ancho pulso 100s 

 

 La figura 26 muestra el detalle de los protocolos con pausa variable (protocolos 2 a 6, 

ver tabla 5). Se observa que a medida que la duración de la pausa aumenta la tensión 

aumenta, con lo cual se logra mantener la Teed constante. En la figura 27 se muestran los 

protocolos con duraciones variables del burst de estimulación. En este caso, al aumentar la 

duración disminuye la tensión, también para mantener la Teed constante. Por último, la figura 

28 muestra variaciones en la frecuencia de estimulación dentro del burst, manteniendo 1 ms 

de estimulación con 30 ms de pausa entre burst. Al hacer esto, la tensión aumenta al disminuir 
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la frecuencia, siempre manteniendo la Teed constante como dijimos anteriormente.

  

Figura 26) Burst 160 Hz, Ancho pulso 100s, Duración de estimulación 1 ms, Pausa variable, TEED 

constante. 

 

 

Figura 27) Burst 160 Hz, Ancho pulso 100s, Duración de estimulación variable, Pausa 30 ms, TEED constante. 

 

0,00

0,50

1,00

1,50

2,00

2,50

3,00

3,50

1,20 2,00 2,40 3,20 3,60 4,40 4,80 5,60 6,00 6,80

A
m

p
lit

u
d

 [
V

o
lt

]

Distancia [mm]

Pausa variable

P2

P3

P4 *

P5

P6

0,00

0,50

1,00

1,50

2,00

2,50

3,00

3,50

1,20 2,00 2,40 3,20 3,60 4,40 4,80 5,60 6,00 6,80

A
m

p
lit

u
d

 [
V

o
lt

]

Distancia [mm]

Cantidad de pulsos por unidad de tiempo variable

P7 *

P8

P9

P10

P11



 40 | 73 

 

 

Figura 28) Frecuencia Burst variable, Ancho pulso 100s, Duración de estimulación 1 ms, Pausa 30 ms, TEED 

constante. 

 

 En la figura 29 se muestran como ejemplo las regresiones lineales para los protocolos 2 

a 10 y 13 a 22. Se observa en la figura que la pendiente de las regresiones no es igual para 

todos los protocolos, por lo que aparecen entrecruzamientos. Suponiendo un umbral de 

estimulación cercano a 1,5 V, distintos protocolos extienden la estimulación a un radio mayor 

o menor. 

0,00

0,50

1,00

1,50

2,00

2,50

3,00

3,50

1,20 2,00 2,40 3,20 3,60 4,40 4,80 5,60 6,00 6,80

A
m

p
lit

u
d

 [
V

o
lt

]

Distancia [mm]

Frecuencia Burst variable

P12

P13

P14

P15

P16

P17 *

P18

P19

P20

P21

P22



 41 | 73 

 

 

Figura 29) Regresión lineal de los protocolos en los que se observan entrecruzamientos. 

 

5. Discusión 

 

La estimulación cerebral es una terapia que presenta muchas ventajas que hemos 

detallado anteriormente. Sin embargo, diferentes aspectos de esta terapia aún se encuentran 

en investigación. La estimulación experimental en modelos animales es importantísima para el 

análisis de distintos tratamientos probando nuevas formas de onda en las señales, así como 

distintos algoritmos y mecanismos de acción, pero presenta desafíos particulares (Hamani, 

Diwan et al. 2010, Hamani, Diwan et al. 2010). Por ejemplo, un grupo de investigadores 
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holandeses logró demostrar los beneficios de la DBS en animales, pero el estimulador estaba 

conectado a la rata por medio de un cable y sólo contaban con un tipo de estimulación (Tan, 

Vlamings et al. 2010). También investigadores franceses crearon tres tipos de estimuladores 

con sólo algunos valores fijos en la frecuencia de estimulación y uno de estos de un tamaño 

bastante grande (Kussener, Aguilar et al. 2014). Un grupo de China logró avances interesantes, 

como por ejemplo de programación inalámbrica y de muy pequeño tamaño, pero utilizando un 

diseño no comercial y de costo muy elevado (Liu, Wang et al. 2017). 

Las ventajas del diseño desarrollado en este proyecto son su bajo costo, debido a la 

elección de un microprocesador comercial y altamente usado para múltiples propósitos, Open 

Access, con un entorno grafico amigable que permite la programación del mismo, así como la 

posible reprogramación en un futuro, inalámbrico, y de dimensiones reducidas. El dispositivo 

permite programar fácilmente variables clave que pueden incluirse en diferentes ensayos, 

como ancho de pulso, cantidad de pulsos, frecuencia de la estimulación y amplitud. 

Un punto importante es que el dispositivo desarrollado cuenta con un diseño modular. 

Con esto nos referimos a la posibilidad de agregar componentes y variar puntos en la 

programación que permitan principalmente cambiar formas de ondas y hacer más eficaz el 

consumo de energía del circuito, ya que uno de los propósitos es que el estimulador 

desarrollado pueda ser utilizado como base para: 

 Generar distintas formas de señal, en especial alguna del tipo fisiológica, 

mediante los conversores digitales-analógicos (DAC) aprovechando su bajo 

costo, tamaño y precisión al generar dicha señal. También permitiéndonos 

poder estudiar los efectos cambiando la polarización y repolarización de las 

neuronas. 

 Mejorar el diseño físico, reduciendo tamaño y peso utilizando 

microcontroladores o nuevos dispositivos con la cantidad justa y necesaria de 

entradas y salidas y el uso de circuitos impresos especialmente diseñados para 

este propósito, ya que en este caso se utilizó uno de tipo comercial. 

 Mejorar la autonomía, que se podrá lograr gracias a la aparición de nuevas 

baterías y utilizando componentes que minimicen el consumo de energía del 

dispositivo. 
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 Incluir más seguridades al dispositivo, que en nuestro caso fueron omitidas 

para cumplir con los requerimientos físicos y teniendo en cuenta que no iba a 

ser utilizado en humanos. 

Es importante destacar, que como el dispositivo se utilizará en un ambiente 

supervisado y bajo condiciones de laboratorio controladas, el número de grado de protección 

IP es bajo, siendo en nuestro caso de 30 según lo establecido en la norma CEI 60529 (Ver 

anexo tabla 8.5). También es de suma importancia aclarar que no se trata de un artefacto de 

grado médico sino de una herramienta de investigación científica. En cuanto a la posibilidad de 

aplicar normativas ANMAT, este ente sólo regula aquellos dispositivos que serán utilizados 

para diagnóstico o tratamiento en seres humanos, ya sea para investigación o para uso 

asistencial. En el caso de investigación en animales, no aplica ninguna de estas regulaciones 

(Acuipil 2017).  

La validación biológica del dispositivo desarrollado fue realizada en experimentos con 

cerebro de rata explantado in vitro. Los ensayos in vivo no forman parte del presente proyecto. 

El protocolo de implementación e implantación en animales pequeños es estándar, lo que 

incluye el método de fijación de electrodos (Tan, Vlamings et al. 2010, Kussener, Aguilar et al. 

2014, Liu, Wang et al. 2017). Las dimensiones y el peso del estimulador fueron estipulados 

según el tamaño de los animales que pueden ser tratados en un futuro y los trabajos 

anteriormente mencionados. 

Los resultados obtenidos in vitro indican que todos los protocolos de estimulación se 

comportan con una dependencia lineal de la tensión eléctrica con el espacio. Esto demuestra 

que a pesar de la complejidad de la impedancia del tejido cerebral, a las distancias 

consideradas es suficiente con considerar un modelo resistivo puro. Sin embargo, diferentes 

protocolos tienen pendientes diferentes. Esto se observa en la figura 28, donde además se 

muestra un umbral hipotético de estimulación en 1,5V. El umbral de estimulación de un único 

axón está alrededor de 30 mV (Rattay 1986). Por otro lado, el umbral clínico para la 

estimulación de un grupo muscular en humanos a través de DBS es encuentra en un rango 

entre 1 y 5 V aproximadamente, usando distintos modelos (Walker, Huang et al. 2012). En 

base a esto último es que se decidió considerar un umbral de 1,5V para el caso de las ratas, lo 

que se muestra en los gráficos 25 al 29. La figura 30 ilustra la posibilidad de variar los 

protocolos con el fin de refinar el radio de tejido estimulado, sin variar la Teed, lo que es 

importante para minimizar la lesión tisular. Este resultado es novedoso y debe estudiarse con 

más detalle en futuros protocolos preclínicos y clínicos. 
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Figura 30) El radio de tejido estimulado varía según protocolo aplicado manteniendo la TEED constante (Ilustración 

de estimulación sobre Globo Pálido interno en cerebro de rata). Imagen modificada de (Paxinos and Watson 2013) 

 

6. Conclusiones 

 

Según los resultados mostrados en el punto 4, el estimulador cumplió su objetivo de 

ser pequeño y liviano, autónomo y programable, pudiendo ser utilizado como una herramienta 

que permita realizar diferentes pruebas en animales pequeños que posibilitará el estudio de 

nuevos tratamientos de estimulación cerebral. De los experimentos realizados con el 

dispositivo diseñado surge la nueva hipótesis de que es posible variar el área de estimulación 

de un tejido cambiando distintas variables en la programación del estimulador, siempre 

manteniendo la energía eléctrica entregada por unidad de tiempo constante. 
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8. Anexos 

8.1 Plano esquemático Arduino Nano 

Arduino Nano V 3.0 esquema [http://site.gravitech.us/Arduino/NANO30/ArduinoNano3_0schematic.pdf] 

8.2 Hoja de datos del Potenciómetro digital (MCP41010) 
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8.3 Hoja de datos del Amplificador operacional Dual (LM358) 
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8.4 Protocolos de ensayos in vitro 

 

 

 



 68 | 73 

 

 



 69 | 73 

 

 



 70 | 73 

 

 

 



 71 | 73 

 

 

 



 72 | 73 

 

 

 

8.5 Ingress Protect (IP) 
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