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Resumen

Conocer y explicar los fendmenos que ocurren en procesos biologicos suele ser
complicado; sin embargo, existen diferentes tipos de sensores y mediciones, en especial
eléctricas y opticas, que nos ayudan a deducir lo que ocurre en diversos procesos
biologicos para medir sus propiedades. Tanto los sensores eléctricos como los dpticos
tienen sus ventajas y desventajas. En este trabajo, nos enfocaremos en la medicion de
resistencia eléctrica de la sangre y de los eritrocitos. Para esto, se propone usar un sensor
de placas plano paralelas y un puente de impedancias LCR SR715. Con ayuda de modelos
ya existentes para la permitividad y la conductividad de materiales, darle una explicacion
a las mediciones que se realizaran en soluciones de electrolitos, asi como en sangre. Para
describir este proceso, se usan las teorias del medio efectivo en una suspension diluida de
células y la regla de mezclado de Maxwell-Garnett. Con la teoria de circuitos, podemos
encontrar las expresiones de la resistencia equivalente del sistema en funcion de sus
diversos componentes eléctricos pasivos, convirtiendo el valor entregado por nuestro
equipo de medicién, en valores de conductividad para el medio y el interior de los
eritrocitos. Finalmente, se simularan los modelos estudiados para determinar si nuestro
sensor es capaz de detectar las interacciones entre los eritrocitos y una solucion con
osmolaridad diferente al plasma. Las mediciones realizadas permitieron el célculo de la
conductividad del interior de los eritrocitos, el plasma y la deteccion de eritrocitos no

hemolizados entre las placas del sensor.



Abstract

Knowing and explaining the phenomena that occur in biological processes is
usually complicated; however, there are different types of sensors and measurements,
especially electrical and optical, that help us deduce what happens in various biological
processes to measure their properties. Both electrical and optical sensors have their
advantages and disadvantages. In this work, we will focus on the measurement of
electrical resistance of blood and erythrocytes. For this, it is proposed to use a parallel flat
plate sensor and an LCR SR715 impedance bridge. With the help of existing models for
the permittivity and conductivity of materials, give an explanation of the measurements
that will be carried out in electrolyte solutions, as well as in blood. In order to describe
this process, theories of effective medium in a dilute cell suspension and Maxwell
Garnett's mixing rule are used. With circuit theory, we can find the expressions of the
equivalent resistance of the system as a function of its various passive electrical
components, converting the value delivered by our measurement equipment into
conductivity values for the medium and the interior of the erythrocytes. Finally, the
studied models will be simulated to determine if our sensor is capable of detecting
interactions between erythrocytes and a solution with osmolarity other than plasma. The
measurements performed allowed the calculation of the conductivity of the interior of the
erythrocytes, the plasma and the detection of non-hemolyzed erythrocytes between the
sensor plates.
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1.Introduccion.

1.1. Antecedentes

Las propiedades eléctricas de la materia se definen por la capacidad de almacenar
o permitir el fluyjo de cargas eléctricas. Las mediciones de impedancia eléctrica son
aquellas que permiten relacionar estas propiedades (inductancia, capacitancia y
resistencia) con mecanismos microscopicos de polarizacion eléctrica y conduccion. En el
caso de tejidos biologicos como la sangre, la determinacion de la impedancia compleja
(medida en términos de resistencia y capacitancia) ofrecen una manera de caracterizar la

superficie del globulo rojo [1].

El estudio de las propiedades eléctricas de la sangre comenzd casi inmediatamente
después de que se introdujeran técnicas para medir resistencias de corriente alterna. Las
primeras contribuciones se concentraron en las propiedades de baja frecuencia desde RF-
(radiofrecuencia) y MW- (frecuencias de microondas) estuvieron disponibles mucho mas
tarde. A principios de siglo, se hizo evidente que a bajas frecuencias (por debajo de
algunos kilohercios) los eritrocitos son malos conductores en comparacion con el medio
extracelular. Por lo tanto, la concentracién de eritrocitos determina criticamente la
resistividad de la sangre. En 1912 Hober [2] postuld la existencia de una membrana
alrededor del eritrocito que presenta baja conductividad en bajas frecuencias, por lo tanto,
obliga a la corriente a evitar la célula. Sin embargo, en altas frecuencias, la capacitancia
de la membrana esta virtualmente en cortocircuito, el interior de la celda participa en el

mecanismo de conduccion.

En el pasado, se han publicado resefias de las propiedades eléctricas de los tejidos
y las suspensiones celulares, éstas describen varios modelos de polarizacion de las células
bioldgicas y su dependencia con la frecuencia [3, 4]. Se han identificado y estudiado
diferentes mecanismos de polarizacion eléctrica celular. Generalmente, se reconocen tres

bandas de dispersion. Las bandas de dispersion a, By .

La polarizacion eléctrica de la célula dentro de la banda de dispersion a en el
extremo inferior de las radiofrecuencias, surge de la perturbacion de los portadores de
carga libre apilados alrededor de la membrana de las células. Los mecanismos de este
tipo de polarizacion celular son méas complicados, menos comprendidos, que los
responsables generalmente de las bandas de dispersion B y y. Dentro de la banda de
dispersion B, el principal mecanismo de polarizacion celular es el llamado efecto
Maxwell-Wagner (MW), que depende de la membrana, la morfologia de la célula y del
contraste de conductividad entre el fluido interior de la célula (citosol) y el medio exterior.
La banda de dispersion y se debe a la relajacion de la polarizacion de las moléculas de
agua y pueden ser algunas otras moléculas bioldgicas, pero éstas son menos dependientes
de la condicion de la célula. El rango de frecuencia en el que se producen las bandas de



dispersion a, By v, dependera, en general, del tipo de células y del medio en el que estén
suspendidas [5].

En este trabajo de investigacion, se estudiaron solo las frecuencias en el rango de
la denominada banda de dispersion B. Esto se debe principalmente a que la banda o posee
mecanismos mas complejos, los equipos con los que contdbamos no podian alcanzar el
rango de la banda y. Los modelos fisicos utilizados definen algunos valores especificos
del tipo y densidad de iones, propiedades de la membrana celular y consideramos solo las

células esféricas con una membrana de espesor constante.

El propdsito de estas mediciones es visualizar los bioprocesos que ocurren en un
sensor de electrodos plano-paralelos, lleno de un electrolito, en el cual se depositan
globulos rojos (eritrocitos) y se aplica un campo eléctrico alterno constante. Se han
realizado estudios similares, principalmente para detectar el proceso de lisis o
rompimiento de los eritrocitos, pero cada uno posee diferencias, principalmente en el
tratamiento de las muestras bioldgicas y en la solucion usada como base para la medicion
[6, 7, 8, 9]. Las mediciones realizadas se enfocaron en la resistencia en lugar de la
impedancia, debido a la formacidon de una capacitancia de doble capa en la interfaz
electrodo-electrolito, dificultando la medicién de la capacitancia por la diferencia de
ordenes de magnitud entre ellos. Como se mencion6 anteriormente, el modelo principal
para analizar las mediciones sera el efecto Maxwell-Wagner, con ayuda de un pardmetro

de polarizacion para la membrana.

El método de medicion sera por medio de un sensor de electrodos plano-paralelos,
ya que debido a su geometria, se simplifica el andlisis por medio de la teoria de circuitos,
para obtener expresiones equivalentes de la resistencia del sistema en funcion de la
resistencia del medio a medir. Ademas esta geometria, junto con otras caracteristicas que
se explicaran posteriormente, resultan adecuadas para la medicion de algunas propiedades
intrinsecas del medio como la resistividad y la conductividad. Esto se debe a la
simplificacion de las expresiones del circuito equivalente, algo que resultaria un poco mas
complicado si el sistema fuera diferente. El sensor posee electrodos circulares de varios
centimetros de didmetro, se eligieron estas dimensiones para realizar una medicion de
todas las células a la vez, en lugar de solo aquellas que se encuentren dentro del area

efectiva.

1.2. Justificacion.

La Unidad de Investigacion y Desarrollo Tecnologico (UIDT) del Instituto en
Ciencias Aplicadas y Tecnologia (ICAT) en el Hospital General de México “Dr. Eduardo
Liceaga” desarrolla una linea de investigacion en la caracterizacion eléctrica de fluidos
biologicos, aqui se han desarrollado sistemas de medicion Opticos y eléctricos, asi como
diferentes modelos fisicos para dar una interpretacion fisica a diversos procesos.



Durante este trabajo se realizaron mediciones de resistencia eléctrica para estudiar
fluidos bioldgicos y se consultaron diferentes modelos para interpretar estos resultados
experimentales. El sensor a utilizar fue una celda de placas plano paralelas desarrollada
por la UIDT y un medidor de impedancias LCR SR715.

1.3. Objetivos.

1. Establecer un modelo simple para un biofluido y su circuito equivalente dentro de un
capacitor de placas plano paralelas.

2. Estudiar tedricamente la respuesta eléctrica del modelo de biofluido para determinar
conductividad efectiva.

3. Caracterizar el comportamiento de un sensor de electrodos plano paralelos para
determinar sus caracteristicas fisicas y propiedades de medicion.

4. Medir la resistencia eléctrica de un sensor de placas plano paralelas con soluciones
electroliticas y suspensiones celulares.

5. Medir la resistencia eléctrica en mezclas de sangre con diferentes soluciones de
electrolitos.

6. Interpretar los resultados experimentales con ayuda de los modelos teodricos
previamente estudiados.

7. Hallar la conductividad del interior de los eritrocitos usando los modelos tedricos y

las mediciones con el sensor.



2. Marco teorico.

Se estudiard el comportamiento de un biofluido dentro de un sensor de placas
plano paralelas, primero se describira la sangre y sus componentes, luego deben definirse
modelos para el sensor y el biofluido que actuara como dieléctrico, estos serdn luego

comparados con los resultados de las mediciones realizadas.

2.1. Componentes de la sangre y sus caracteristicas.

La sangre es un tejido conectivo compuesto por una matriz extracelular de liquido
llamado plasma, en el cual se encuentran numerosas células y fragmentos celulares en
suspension. La sangre cumple diversas funciones, estas son:

1.- Transporte. La sangre transporta oxigeno desde los pulmones hacia las células del
cuerpo y dioxido de carbono desde las células hacia los pulmones. También lleva
nutrientes desde el tracto gastrointestinal hacia las células y hormonas desde las glandulas
endocrinas hacia otras células. Por ultimo transporta calor y productos de desecho hacia

diferentes drganos para que sean eliminados del cuerpo.

2.- Regulacion. La sangre circulante ayuda a mantener la homeostasis de todos los
liquidos corporales. Ayuda a regular el pH, la temperatura corporal, asi como la presion
osmotica en el contenido de agua de las células.

3.- Proteccidn. La sangre puede coagularse, lo cual previene su pérdida excesiva del
aparato circulatorio tras una lesion. Asimismo los globulos blancos nos protegen de las
enfermedades [10].

Este tejido se compone por diferentes sustancias y corpusculos, los cuales
desarrollan una diversa gama de funciones. Principalmente por una parte liquida, el
plasma (aproximadamente el 60%), y por una parte solida (aproximadamente el 40%),
formada por los eritrocitos, leucocitos y plaquetas [10] como se muestra en la Figura 2.1.

Plaqueta

Clobulo blanco

Plaqueta ’.' Glébulo rojo
Glébulo rojo ‘
3 0 0
P
Om® © '

a) 3500 x b) 2258 x

Figura 2. 1. Componentes corpusculares de la sangre. a) Vista a 3500 x, b) Vista a 225 x [10].

Ahora se describirdn cada uno de los componentes.

4



2.1.1. Plasma.

El plasma sanguineo es el componente mayoritario de la sangre; basicamente es
una solucion acuosa, de color amarillento, se compone por alrededor de 91.5% de agua,
7% proteinas plasmaticas y un 1.5% de otros solutos (iones, gases disueltos, sustancias
reguladoras, etc.). Todo el plasma actia como un solvente y un medio de suspension para
los componentes corpusculares de la sangre [10].

Es en el plasma donde diversos corpusculos se trasladan a través del cuerpo,
siendo estos los globulos rojos, globulos blancos y las plaquetas.

2.1.2. Glébulos rojos.

También conocidos como globulos rojos, eritrocitos o hematies, son elementos
celulares sin nucleo, descritos como discos biconcavos, cuya forma se justifica por la
necesidad de tener una mejor distribucion de la hemoglobina, proteina transportadora de
gases como el oxigeno y el dioxido de carbono, siendo precisamente esta la funcion
principal del gldbulo rojo en el organismo. En la Figura 2.2 se observa un glébulo rojo y
sus dimensiones promedio.

Globulo rojo

7.5 um

Vista lateral

Figura 2. 2. Dimensiones de un glébulo rojo [10].

Los glébulos rojos tienen un didmetro de entre 5 y 7.5 micras por unas 2 micras
de grosor en la periferia. Son el elemento celular mas abundante de la sangre. Son muy
elasticos y se deforman facilmente. Su tiempo de vida aproximado es de unos ciento

veinte dias [11]. En la Tabla 2.1 se muestran las dimensiones de los globulos rojos.



Tabla 2. 1. Dimensiones de un glébulo rojo normal.

Propiedad Valor
Didmetro 7.5+ 0.43 pm
Grosor maximo 2.7 +£0.15 pm
Grosor minimo 1.0 £ 0.3 um
Superficie 138+ 17 pm?2
Volumen 95+ 17 uym3

2.1.3. Glébulos blancos.

A diferencia de los globulos rojos, los globulos blancos también llamados
leucocitos poseen un nicleo y no contienen hemoglobina. Un globulo blanco aislado no
tiene color; sin embargo, la reunidon de muchos tiene un color blanco. La principal funcion
de los globulos blancos es actuar como defensa contra virus, bacterias y sustancias

extrafas que se introducen en el organismo [12].

Se pueden distinguir dos grupos de leucocitos: uno formado por los linfocitos y
los monocitos, y otro formado por los polimorfonucleares. Los linfocitos tienen un nucleo
central y miden de 6 a 14 micras; constituyen el 20 o 25% de los glébulos blancos y su
vida alcanza unos pocos dias. Los monocitos son un poco mas grandes, de 12 a 15 micras.
Los polimorfonucleares presentan nicleo lobulado y protoplasma granuloso. Existen tres
clases de ellos: leucocitos neutrofilos o neutrofilos, tienen un nucleo lobulado y los
granulos de su protoplasma se tifien (uso de colorantes diluidos para mejorar el contraste
al microscopio) con colorantes neutros, forman del 60 al 70% del nimero total de
leucocitos; los leucocitos eosinofilos o solo eosindfilos son similares a los anteriores, pero
sus granulos son mas grandes y se tifien con colorantes acidos; por ultimo los leucocitos
basofilos o simplemente basofilos muestran un nucleo basofilo es decir, que se tifie con
colorantes basicos, se encuentran en pequefias cantidades, 0.5% [12] las diferentes
variedades de células blancas se pueden observar en la Figura 2.3.

“"\'.'} “t' N
4 Eosinofile Basofilo
Monocito
4‘0 . \. o
G 3 = %
e Linfocitos Neutrofilo

Figura 2. 3. Variedades de glébulos blancos [10].



La proporcion de las diferentes variedades de leucocitos en la sangre varia con las
enfermedades, sobre todo con las infecciosas. Si en algin momento los vasos sanguineos
que contienen la sangre se lesionan, células especializadas se encargan de su reparacion,
estas se llaman plaquetas.

2.1.4. Plaquetas.

Las plaquetas o trombocitos son células resultantes de la fragmentacion de un tipo
de célula llamada megacarioblasto, cuando esta célula se fragmenta, genera
aproximadamente 2000 a 3000 plaquetas como se ejemplifica en la Figura 2.4. Las
plaquetas son transparentes y no poseen nucleo ni hemoglobina. Poseen una forma
discoidea u ovalada y su didmetro es de entre 3 a 5 micras. Su funcién consiste en
aglomerarse en gran nimero cuando existe una herida, impidiendo que la sangre fluya
hacia el exterior de los vasos sanguineos. Las plaquetas desempeilan un papel
fundamental en el fendmeno de la coagulacion de la sangre, ya que al momento en que
sangre sale de los vasos sanguineos y entra en contacto con el medio ambiente (aire) y
con la superficie de la herida (piel) las plaquetas se destruyen y al ponerse en contacto
con los tejidos forman una sustancia llamada tromboplastina que es basica para la
coagulacion [12].

Megacarioblasto

Megacariocito

-
o

Trombocitos
LY
4 &\4:5

I) b)

Figura 2. 4. a) Sintesis de las plaquetas. b) Plaquetas vistas desde un microscopio [10].

En la tabla 2.2 se muestran las cantidades normales de los diversos componentes

corpusculares de la sangre de un ser humano:



Tabla 2. 2. Conteos normales de corpusculos en la sangre.

Valores hematolédgicos Cantidad normal
Hombre | 4.5—5.9 * 10° /mm’
Eritrocitos
Mujer 4-52*10% /mm?
Hombre 41 -53 %
Hematocrito i
Mujer 36 -46 %
Hemoglobina 12-17.5 g/dL
Plaquetas 150 — 400 * 10° /mm?
Leucocitos 45-11*10° /mm’

La combinacion de todos los corptsculos y el plasma le proporcionan a la sangre una
serie de caracteristicas, que se pueden utilizar para entender su comportamiento bajo distintos

escenarios. Estas se encuentran desplegadas en la Tabla 2.3 [13].



Tabla 2. 3. Propiedades fisicas de la sangre humana.

Propiedad Valor
Sangre entera
pH 7.35-7.40
Viscosidad (37 °C) 3.0 cP (P = Poise)
Gravedad especifica (25/4 °C) 1.056
Hematocrito venoso
Hombre 0.47 %
Mujer 0.42 %
Volumen de sangre entera ~78 ml/Kg de masa corporal
Plasma

Presion osmotica coloidal ~330 mm H>0
pH 73-75
Viscosidad (37 °C) 1.2 cP
Gravedad especifica (25/4 °C) 1.0239

Elementos corpusculares
Eritrocitos (RBCs)

pH 7.396
Gravedad especifica (25/4 °C) 1.098
Conteo
Hombre 5.4 * 10°/ml de sangre entera
Mujer 4.8 * 10°/ml de sangre entera
Tiempo promedio de vida 120 dias
Tasa de produccién 4.5 * 107/ml de sangre entera
por dia
Concentracion de 0.335 g/ml por eritrocito
hemoglobina
Leucocitos
Conteo ~7.4 * 10%ml de sangre
entera
Diametro 7-20 micras
Plaquetas
Conteo ~2.8 * 108/ml de sangre
entera
Diametro ~2-5 micras

Una vez descrita la sangre y sus componentes, podemos enfocarnos en el
modelado del sistema y de este fluido.

2.2. Circuito equivalente de un capacitor de placas plano
paralelas.

Al colocar un material dieléctrico conductor, con pérdidas, entre los electrodos de
un sensor de placas plano-paralelas, al medir la impedancia Z de este sistema,
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despreciando la presencia de campos magnéticos, se obtendra una componente resistiva
y una reactiva de tipo capacitivo. Al tratarse de una magnitud compleja, estos
componentes corresponderan a las partes real e imaginaria de la impedancia,
respectivamente.

La ley de Ohm, en su forma escalar, relaciona una impedancia con un voltaje o
diferencia de potencial eléctrico A¢(w) aplicado entre los electrodos con una corriente |
que se establece en el material

Q. 1)

Tomando en cuenta que, un campo eléctrico puede expresarse como el gradiente
de un potencial eléctrico entonces

Ap(w) = E(w)d, (2.2)

donde E (w) es la magnitud del campo eléctrico entre las dos placas en la direccion normal
a las mismas y d es la distancia entre estas.

La corriente que se establece en el material, en direcciéon normal a las placas, es
el producto de la densidad de corriente J, (w) por el area de las mismas

I (w) = Jn(w)A. (2.3)

Ignorando los efectos de borde, suponemos J,(w) constante sobre los electrodos, la
condicién de frontera para la componente normal de la densidad de corriente J,, es

Jnz = Jn1 = —lwps (2.4)

donde ps es la densidad de carga superficial acumulada en la frontera electrodo-
electrolito. El término J,,; identifica al electrodo metélico y J,, al material entre estos.
Sustituyendo la ecuacion de la componente normal en la interfaz (A. 19 del Apéndice A),
tomando en cuenta que el campo eléctrico en el interior de un conductor es nulo, se
obtiene

Jn1 = Jn2 + lwggEnyy. (2.5)

En el caso de un dieléctrico conductor, como lo es el biofluido, la densidad de
corriente del medio 2 se define como

Jnz = 02(w)Ey; + iwegg X ez (W)Ey, | (2.6)

sustituyendo la ecuacidn (2. 6) en la ecuacion (2. 5), se tiene que

Jn1 = 02(W)Ep; + iwegEpna(Xez +1) (2.7)

el término que se encuentra entre los paréntesis se define como la permitividad eléctrica
relativa del medio 2, é(w) = ¥ 2 + 1, lo que simplifica la ecuacion anterior

Jn1 = iwEE(W)Ep; . (2.8)
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Sustituyendo la ecuacion (2. 8) en la ecuacion (2. 3) se obtiene la expresion para
la corriente en la direccion normal a las placas del capacitor:

[ (w) = iweyé(w)E,,A. (2.9)

Ahora, se pueden sustituir las ecuaciones (2. 9) y (2. 2) en la (2. 1) para obtener
una expresion de la impedancia, considerando que E(w) = E,5:

Z(w) = —=— | 2. 10)

lwegpé(w)A

con é(w) = € (w) — i€ (w), en donde, la parte real se relaciona con la polarizacion del
medio, y la imaginaria con las pérdidas. Si se separan la parte real y la imaginaria de la
permitividad eléctrica relativa, y usando la admitancia en lugar de la impedancia

(Y = %), la ecuacioén (2. 10) se modifica como

Y(w) _ wsoéd(w)A + iwsoéd(w)A. Q2. 11)

Comparando (2. 11) con la admitancia de un circuito RC en paralelo la cual es

1

Y(w) = @)

+ iwC(w), (2.12)

Se puede apreciar que la componente resistiva y capacitiva corresponden,
respectivamente, a la parte imaginaria y real de la permitividad eléctrica relativa,
obteniendo el siguiente par de ecuaciones [14]:

d
R((l)) = m , (2.13)
C(w) = —e"éc(l“’)A , Q. 14)

considerando que la permitividad del medio es la multiplicaciéon de la permitividad
relativa por la contante dieléctrica €,,04i0 = €0Emedio-

Debido a que durante estas mediciones los electrodos estaran en contacto con una
solucion i6nica, es necesario describir el efecto que se presenta en la interfaz electrodo-
electrolito, para determinar la contribucion de este fendmeno en las mediciones de
impedancia que se realizaran.

2.3. Andlisis de la polarizacion de los electrodos metalicos.

Cuando se aplican campos eléctricos a un sistema bioldgico o con alta
conductividad eléctrica, las técnicas de medicion, generalmente, sufren un efecto
importante bajo la influencia de dicho campo, los iones presentes en la muestra tienden a
moverse hacia la interfaz [ 15], lo que lleva al desarrollo de capas dobles eléctricas en tales
regiones como se observa en la Figura 2.5. El voltaje aplicado cae rapidamente en estas
capas, lo que implica una gran polarizacion eléctrica del material y una ausencia casi total
del campo eléctrico en la muestra global a bajas frecuencias.
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Figura 2. 5. llustracién de la formacion de la doble capa [16].

Este efecto ha sido estudiado por diversos autores, haciendo €nfasis en el analisis
matematico mediante el uso de diversos modelos [16-18]. Ademas se ha estudiado como
se crea esta capa idnica en medios biologicos, reduciendo sus efectos mediante el uso de
diversas técnicas, equipos y frecuencias [19-21]. Esta capa, por lo general, se modela
como un capacitor o capacitores en serie con el sistema, en este caso el circuito RC en
paralelo. Para determinar la magnitud de esta capacitancia adicional, se realizo el analisis
mediante la teoria de circuitos, obteniendo ecuaciones que describen el comportamiento
en funcion de estas capacitancias y resistencias. La Figura 2.6 presenta el diagrama
eléctrico usado.

El sistema presentado en la Figura 2.6 consta un sensor de placas plano paralelas
dentro del cual se encuentran dos placas de igual espesor d> de un dieléctrico que
representan la doble capa y una suspension de espesor di correspondiente al medio a
estudiar. Las placas de este sensor poseen una superficie A en funcion de un radio r debido
a la geometria circular de estos y esta superficie es igual a lo largo de todo el electrodo.

da%

d, — *® ¢ ——— Ry

do?

a) E) c)

Figura 2. 6. a) Diagrama representativo de la doble capa. b) Diagrama eléctrico de la doble
capa. c) Circuito equivalente de la doble capa.

Al ser dieléctricos, las placas superior e inferior solo presentan una capacitancia
C> dada por la formula
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CZ =& d_, (2 15)

en donde &; = €); € es la funcion dieléctrica que se define como la permitividad relativa

del material € por la permitividad del vacio €. La expresion de C; es similar a C; siendo
diferentes la permitividad relativa del material y la distancia d; de este.

Mientras que la capa de fluido puede modelarse como una resistencia Ri en
paralelo con un capacitor C1. Este conjunto de capacitores y resistencia puede verse como
un circuito RC en paralelo con un valor de resistencia y capacitancia equivalente Req y
Ceq. Para hallar estos valores se realizo un andlisis de impedancias, en las cuales, los

valores de impedancia de ambos dieléctricos son Z, y del circuito R1C1 que llamaremos
Z1

1
Z, =7 2. 16)
1 R
/.= = 1 )
1 Ril+iwc1 1+iwCy Ry (2.17)

realizando la suma de las impedancias Z1 y Z> se obtiene la impedancia equivalente del
circuito

_ 1 R1 _ 1+i0)C1R1+i(l)C2R1
€4 jwC, 1+iwCiR;  (iwCp)(1+iwCiRy)

(2. 18)

Para hallar la resistencia y la capacitancia equivalente se puede invertir la ecuacion
(2.18), por lo que esto daria como resultado:

1 1 . (iwC)(1+iwC1R4)
L =L yiwc,, = de@atiear,) 2.19)
Zeq Req 1+l(1)C1R1+l(1)C2R1

separando la parte imaginaria de la real obtenemos las expresiones para la capacitancia
equivalente y la resistencia equivalente del sistema denominadas Ceq Yy Req
respectivamente.

Para hacer esto se multiplica el denominador de la ecuacion (2. 19) por su
complejo conjugado, obteniendo:

1 1 . (l(l)Cz)(l‘I‘l(l)ClRl) 1—1(1)R1(C1+C2)
— =—+ 1wl = : : , (2.20)
Zeq Req 1+l(1)R1(C1+C2) 1—1(1)R1(C1+C2)
multiplicando los términos:
1 w?CR1(C1+C)—w?C1CoR +HiwCr+iw3Cy CR1 % (C1+C2) 2.21)
Zeq 1+w2R,2(C1+C,)2 ! '

finalmente separando la parte real e imaginaria de la ecuacion anterior, se obtienen las
expresiones para la resistencia y la capacitancia equivalente
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1 _ w2C2R1(C1+C2)—(J)2C1C2R1 2 22
Req o 14+w2R,2(C1+C,)2 ’ (2.22)

i(UC2+i(U3C1C2R12(C1+C2)
14+w2R1?(C1+Cy)?

(2.23)

)

lwCpq =

simplificando las dos ecuaciones anteriores se obtienen las expresiones finales de la
resistencia y capacitancia equivalente del circuito,

_ 1+w?R,%(C1+C;)?
Req = ©2C,7R, , (2.24)
C — C2+CL)2C1C2R12(C1+C2) (2 25)
eq 14+w2R,2%(C1+C5)? '

Si la doble capa formada por la polarizacion, es decir Co, se vuelve mucho mayor
que la capacitancia de la muestra que nos interesa medir C1, entonces las ecuaciones

anteriores se ven modificadas a la forma siguiente para C, > Cy

Req = Ry, (2. 26)

~ C2 +0)2C1C22R12

~ 2.27
Ceq 1+0)2C22R12 ( )

)

entonces podemos asumir que la resistencia equivalente es dependiente casi en su
totalidad por el valor de la resistencia de la muestra que nos interesa medir, sin embargo,
la capacitancia equivalente sigue siendo funcion de la capacitancia de la doble capa que
es mucho mayor que la de Ci.

Usando las ecuaciones (2.13) y (2.14) se pueden relacionar la resistencia y
capacitancia equivalente (ecuaciones (2. 26) y (2.27)) del sistema con la permitividad
eléctrica relativa del medio para la parte imaginaria y real respectivamente, para lograr
esto se usaran dos modelos principalmente, el de Drude y el de Debye. El modelo de
Drude ayuda a definir las pérdidas lo cual nos da una expresion para la conductividad del
medio, mientras que el de Debye modela la componente de polarizacion y contribuye
principalmente en la parte real de la siguiente expresion:

€ = Epruge t gDebye (2.28)

Pero para encontrar la conductividad de la solucion o del biofluido es necesario
modelarlo, este modelo consiste en esferas de una determinada permitividad inmersas en
posiciones aleatorias dentro de un medio con una conductividad diferente lo cual con la
regla de mezclado de Maxwell-Garnett nos ayuda a definir una permitividad equivalente
o efectiva en funcion de la cantidad de esferas, ademas al tratarse de células con una
membrana de un determinado espesor debe usarse una ecuacidon para determinar la
polarizabilidad de estas con base de la conductividad de la membrana y su grosor.
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2.4. Modelo de Drude.

Primero debemos proponer un material que tiene electrones libres. Estos se estan
moviendo debido a su energia cinética dependiendo de la temperatura del sistema. Sin
embargo, si no existe un campo eléctrico neto en una region del espacio, el
desplazamiento promedio de los electrones es cero. En presencia de un campo eléctrico,
los electrones sentirdn una fuerza y en promedio se desplazaran localmente en la direccion
del campo eléctrico en ese punto del espacio. Por otro lado la interaccion de los electrones
libres con los atomos o moléculas del material que los contiene resulta en una fuerza de
friccion que se opone al movimiento de €stos, de manera que al desplazarse los electrones

. . . . , . y . =
aparece una fuerza disipativa. Suponiendo un campo eléctrico armoénico E(t) =
E e '®'gx donde d@x es un vector unitario en la direccion del eje X, la ecuacion del
movimiento del electron, dada por la segunda ley de Newton es en este caso

d2x(t dx(t i
. dtg) di) — eEOe iwt , (2~ 29)

en donde m,, es la masa efectiva del portador de carga, X es la posicion del electron sobre
el eje X y y es una constante de “friccion microscopica”. La solucion de esta ecuacion se
obtiene proponiendo una ecuacién de la forma

X(t) = Ade7lot | (2. 30)
si sustituimos la ecuacion (2. 28) en la (2. 27) y derivamos, obtenemos
My (—iw)?Ae @ + y(—iw)Ae @t = eEje~ '@t | (2.31)

despejando el coeficiente A se obtiene

. () E (2.32)

w2+iTw 0’

donde I' = y/m,. Si la densidad de corriente promedio esta dada por /] = enV, donde e
es la carga del electron, n es la densidad en numero de electrones y V la velocidad
promedio de estos. Sustituyendo la ecuacion (2. 30) en la (2. 28) se obtiene

e
_axo_ Gl L 2.33)
V= dt =~ w?+ilTw Eo(—iw)e ’
por lo que la densidad de corriente es
e? iw
— £ _ . ~ . 4
= () i Bo(— i) 234

La conductividad relaciona el campo eléctrico promedio con la densidad de
corriente promedio en el mismo punto J(r) = oE(r). Tomando en cuenta que
Eyexp(—iwt) es la amplitud del campo eléctrico como funcion del tiempo, a frecuencia
® se obtiene
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()

r—iw

(2.35)

o(w) =

Lo que nos dice que la conductividad es compleja y funcion de la frecuencia. A
frecuencias bajas (w < T') la conductividad se vuelve real por lo que la densidad de
corriente esta en fase con el campo eléctrico, mientras que en el caso contrario a altas
frecuencias (w > I') la conductividad se vuelve un numero imaginario por lo que la
densidad de corriente esta desfasada 90° del campo eléctrico.

Sustituyendo la ecuacion (2. 33) en la (A. 14) del Apéndice A, se puede obtener
la contribucién del modelo de Drude a la permitividad relativa del medio.

g

EDrude = _iso_w' (2.36)

2.5. Modelo de Debye.

Este modelo se usa cuando se esta trabajando con medios polares sujetos a campos
eléctricos, en ausencia de un campo eléctrico los momentos dipolares se encuentran
orientados de forma aleatoria, sin embargo, bajo la accidén de uno, estos sufren de una
“fuerza” o “torque” que los obliga a alinearse en la direccion del campo eléctrico, y al
removerlo, la polarizacion decae siguiendo la ley de relajacion o decaimiento de la
funcién de polarizacion dieléctrica [22].

P®

¢ =—= 2.37)

P(0)’
donde P (t) es el vector de polarizacion dependiente del tiempo y P (0) es el valor inicial

de la polarizacion. La relacion del vector de desplazamiento D (t) en el caso de campos
dependientes del tiempo se puede escribir como [19,20]

D(t) = g, [sooE(t) + f_too ® (t)E(t — t’)dt'] , (2.38)

en donde D(t) = gxE(t) + P(t) y ®(t) es la respuesta de la funcion dieléctrica
D(t) = (g5 — €0)[1 — d(t)], donde & y €4 son los limites en baja y alta frecuencia,
respectivamente, de la permitividad. Este valor complejo de permitividad €(w) estd
relacionado con la funcion de relajacion como [19,20]

W)zt _ p [_ % ¢(t)] , (2. 39)

€5— €00

donde £ es el operador de la transformada de Laplace. La ecuacién anterior muestra que
la informacion equivalente sobre las propiedades de relajacion dieléctrica de la muestra
se estan probando tanto en el dominio de la frecuencia como en el tiempo, por lo tanto, la
funcion dieléctrica puede ser medida experimentalmente tanto como una funcion del
tiempo como de la frecuencia. Para probar esto puede proponerse una solucion a ¢ (t) de
la forma

P(t) = e /7, (2. 40)
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siendo esta 7 el tiempo de relajacion, asi al sustituir la ecuacion (2. 38) en la ecuacion (2.
37) y resolver se obtiene el modelo de Debye para la permitividad

€5—E00

Epebye (W) = € — (2. 41)

1—iwT

2.6. Polarizabilidad de una esfera sin y con membrana.

Por simplicidad las células se modelaran como esferas, asi que es necesario
conocer como ¢stas responden a un campo eléctrico debido a que poseen una
conductividad diferente a la del medio en que estan inmersas. Para esto se inicia con un
campo eléctrico Ee que se encuentra en un medio de conductividad &, cuando se
introducen los cuerpos, estos deforman este campo y de forma particular, el campo sera
diferente dentro del objeto. El momento dipolar P poseé una relacion lineal con el campo
externo denominada polarizabilidad a

P = aE,, (2. 42)

este valor de polarizabilidad puede ser calculado, debido a que el momento dipolar es
proporcional al campo interno del objeto Ej, su volumen V y el contraste dieléctrico entre
los medios ¢; — &,

P=[(g—¢&)E; dV, (2. 43)

la derivacion del campo eléctrico dentro de una esfera homogénea se realiza en el
Apéndice 3, lo cual nos da como resultado

e p (2. 44)

Eit2¢&e

si se sustituye la ecuacion (2. 42) en la (2. 41) y se resuelve la integral en funcion del
volumen de una esfera se obtiene

P=(g—¢,) 38; E.V = 4ma’s,- 2; E,, 2. 45)

donde a es el radio de la esfera, con esta ecuacion y la ecuacion (2.40) se puede hallar la
polarizabilidad siendo esta

3€
a=V(—¢,) 5i+263e , (2. 46)

sin embargo, al tratarse de mediciones con cé€lulas, existe una variacion significativa, que
es la presencia de una membrana con una determinada permitividad [5], por lo que, la
ecuacion (2. 44) se ve modificada a:

(em—ee)(&; +2£m)+ 3(28m+se)(sl Em)
Ay, = 3V (2.47)
(8m+28e)(51+28m)+2 (gm Se)(gl_sm)

en donde &, es la permitividad de la membrana, a2 y a1 son los radios internos y externos,
respectivamente, de la esfera que dan el grosor de la membrana.
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Una vez descrito el comportamiento del campo eléctrico dentro de las esferas y la
polarizabilidad de estas dentro de un medio de conductividad diferente, es necesario
definir como estas variaciones afectan el valor total de la permitividad de la mezcla, para
eso se usan la formula de Clausius-Mossotti y al regla de mezclado de Maxwell-Garnett.

2.7. Regla de mezclado de Maxwell-Garnett.

Usando el sistema descrito al final de la seccidon 2.2, que consiste en esferas de
una determinada conductividad inmersas en un medio de conductividad diferente es
necesario entender como estas afectan los parametros dieléctricos del medio en total, con
ayuda de las dos féormulas mencionadas en 2.4 y 2.5. La relacion Clausius-Mossotti da la
permitividad efectiva de la mezcla en funcioén de las polarizabilidades, y la formula de
Maxwell-Garnett reemplaza las polaridades con parametros materiales explicitos de las
inclusiones.

Para esto, se define una permitividad efectiva €,75, como la relacion entre los
promedios del campo eléctrico E sobre el medio, la densidad de carga D y la densidad

de polarizacion ﬁ como:
<D>={:‘eff<E>={:‘e<E>+<P>, (2. 48)

estos valores promedios pueden representarse en funcion de la fraccion de volumen f,
correspondiente entre las esferas y al medio

<D >= fSiEi + (1 - f){:'eEe ’ (2.49)
<E>=fE;+(1-f)E,, (2.50)
< P >=nPnix » (2.51)

donde n es la densidad numérica de los dipolos y ppir €s €l momento dipolar generado
por un solo objeto o particula.

Ahora, debe establecerse la relacion de la densidad de polarizacion promedio y el
campo eléctrico externo de una sola particula, aunque es posible conocer el
comportamiento para una sola, al agregar un mayor nimero esto se complica debido a las
interacciones entre cada una. Para esto, se define un campo eléctrico local EL que afecta
a las particulas, un método para calcular esto es tomar el efecto de un solo cuerpo en la
mezcla sustituyendo la vecindad de particulas por < P >. La polarizacion se quita del
volumen del objeto en cuestion, dejando solo una cavidad esférica en la mezcla.

EL=<E>+-—<P>, 2.52)

al valor de 1/3 se le denomina el factor de despolarizacion de una esfera. Como este
campo eléctrico es mayor que el campo promedio, también la p,,;, serd mayor que el
momento dipolar P, como la proporcion entre el momento dipolar y el campo L es la
misma, la polarizabilidad puede definirse como

Pmix = QE}, , (2.53)
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combinando las ecuaciones (2. 49) y (2. 51) se puede se obtiene una nueva expresion < P
> = ankE;, usando esta identidad y la ecuacion (2. 46) se obtiene

na

Eeff = Ee t e (2.54)

3€&e

también conocida como la formula de Clausius-Mossotti, a veces denominada también
como formula de Lorenz-Lorentz [22]. Esta formula contiene cantidades microscopicas
como polarizabilidades y densidades de dispersion que son relevantes en la descripcion
molecular de la materia. Sin embargo, para el uso de ingenieria macroscopica, estos no
siempre son los mas convenientes para trabajar. Puede ser preferible realizar los célculos
con las permitividades de los componentes de la mezcla. Para lograr esto, una
combinacion de la férmula Clausius-Mossotti (2. 52) con la expresion (2. 44) nos da

Eeff~8e _ r Ei~&e
Eeff+2€e f git+2e.’ (2.55)
en donde f sigue siendo la fraccion de volumen definida por nV. Esta ecuacion suele

llamarse como formula de mezclado de Rayleigh, despejando la permitividad efectiva se
obtiene la formula de mezclado de Maxwell-Garnett

Ei—Ee
gi+2ee—f(gi—ge)

Eefr = Ee T 3f & (2. 56)

A través de las diferentes ecuaciones descritas en este capitulo podemos decir que:
la permitividad efectiva de una mezcla de esferas llenas de un liquido de una determinada
conductividad dispersas en un medio con conductividad diferente depende fuertemente
del nlimero de células (factor de volumen) y de la presencia de una membrana alrededor
de estas por su polarizabilidad, como se explica en la seccion 2.6 y 2.7. Y en menor
medida por el contraste de conductividades entre ambos medios, en este caso del interior
y exterior de los eritrocitos.

2.8. Conductividad de una mezcla de electrolitos.

Para calcular la conductividad de una mezcla de electrolitos con conductividades
diferentes, puede usarse una ecuacion que consta de la suma de los volimenes relativos
de cada solucion en relacion al volumen total, es decir, por su factor de volumen. Si
suponemos que tenemos una solucidon de conductividad 01 mezclada con otra de o, la
conductividad de la mezcla resultante On sera proporcional a:

O-m =O-1f1+0-2f2. (2 57)

En donde f1 y f2 son los porcentajes de cada solucion respecto al volumen total y
la suma de ambos debe ser del 100%.
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3.Sistema de medicion.

En este capitulo se describiran las partes del sistema de medicion, asi como las
pruebas que se realizaron para obtener el area efectiva de los electrodos. Ademas se
midieron diferentes muestras de agua con sal, para comprobar la formacién de la doble
capa en la interfaz electrodo-electrolito.

3.1. Componentes del sistema.

El sistema de medicion utilizado durante este trabajo consta de 3 componentes

principales:

1. El prototipo de medicidon que se presenta en la imagen 3.1. El cual es un sensor de
placas plano-paralelas dentro de un tubo de acrilico, usado para medir la
resistencia eléctrica de fluidos colocados entre estas.

2. Un equipo de medicion LCR (equipo que mide inductancia, capacitancia y
resistencia; con simbolos L, C y R, respectivamente) modelo SR715 de la marca
Stanford Research Systems.

3. Un programa de captura de datos desarrollado por alumnos de la Unidad de
Investigacion y Desarrollo Tecnologico (UIDT) del Hospital General de México
“Dr. Eduardo Liceaga”.

311 Prototipo de medicion.

El prototipo usado durante las mediciones es un sistema de dos placas paralelas
de acero inoxidable dentro de un tubo de acrilico, uno de estos se mantiene inmovil
mientras que el otro puede desplazarse de forma horizontal con la ayuda de un tornillo
micrométrico, todo se encuentra dentro de un soporte de aluminio y se conecta al equipo
de medicion mediante el uso de dos cables de cobre, uno en contacto con la placa fija y
el otro al soporte de aluminio que posee continuidad con el electrodo moévil, debido a esto

este dispositivo debe colocarse en una base aislante para evitar conexiones indeseadas.

Los esquemas del prototipo se presentan en la Figuras 3.1 y 3.2, siendo el primero
de las caracteristicas externas y el segundo de las medidas de los electrodos metalicos
ubicados en su interior. Todas las medidas de los planos poseen una incertidumbre de
(#0.1) [mm)].
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Figura 3. 1. Esquema del prototipo de medicion.

De esta imagen cabe mencionar que el tubo de acrilico se compone de 3 segmentos
de tubos circulares de medidas comerciales siendo el mas grande de (31.75+0.1) [mm] o
5/4 de pulgada de diametro externo con una pared de (3+£0.1) [mm] de grosor y los
extremos ubicados en la parte superior e inferior de (6.3+0.1) [mm] o 1/4 de pulgada con
una pared de (1.5+0.1) [mm] de grosor. Se escogio el acrilico debido a sus ventajas con
respecto al vidrio, ya que es un material transparente, resistente a la tensiéon mecanica y
facil de trabajar, lo que permite observar cualquier modificacion durante el proceso de

medicion y detectar mucho mas rapido alguna fuga o falla al momento de ensamblar el

dispositivo.
17.80 mm

A—

| |
ERE

2430 mm

=, «

| [ | |

e le—

6.8 mm 8.35mm

Figura 3. 2. Planos de los electrodos metalicos.
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Ambos electrodos poseen las mismas dimensiones, con las secciones transversales
de (8.35+0.1) [mm] de grosor encontradas, en ambos se coloca un anillo de goma en la
parte media para crear un sello con las paredes del tubo de acrilico y asi evitar fugas de
liquido. Se us6 acero inoxidable para evitar reacciones con las muestras a medir y poder
limpiar el dispositivo sin preocupaciones de corrosion. Como se menciond al inicio de
este apartado, el prototipo se conecta al equipo de medicion LCR por medio de dos cables
de cobre, ambos poseen una longitud de (12+0.1) [cm], y en el extremo poseen una
terminal para tarjeta de prototipos macho para conectarse a la entrada del LCR. Una
fotografia del dispositivo se presenta en la Figura 3.3.

Figura 3. 3. Dispositivo de medicion.
3.1.2. Medidor LCR.

Este es un equipo de la marca Stanford Research Systems modelo SR715 como se
observa en la Figura 3.4, se encarga de medir la inductancia, capacitancia y resistencia de

un componente, sensor u otro dispositivo,

Figura 3. 4. Medidor LCR modelo SR715.

Para conectar el prototipo y realizar las mediciones de los parametros deseados
los cables del dispositivo deben introducirse en las entradas positiva y negativa y sujetarse
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firmemente ya que cualquier movimiento durante la medicién puede generar variaciones
indeseadas en los valores leidos. Los parametros a configurar durante las pruebas fueron

los siguientes:

A. Frecuencia. Este equipo posee valores preestablecidos de esta magnitud en
100, 120, 1000 y 10000 Hz, usando el modelo de circuito equivalente de la
seccion 2.2 se puede obtener que a mayor frecuencia la aportacion de la
polarizacion de los electrodos es menor con respecto a la capacitancia del
medio a medir por lo que este valor se fij6 en 10 kHz.

B. Voltaje. Este puede configurarse a valores de 0.1, 0.25 y 1 V, se escogi6 el
valor de 1 V debido a que este fue el valor mas estable que entregaba el equipo.

C. Velocidad de muestreo. Este determina el nimero de muestras por segundo
que toma el equipo antes de entregar un dato, el equipo maneja los parametros
“slow”, “médium” y “fast” para 2, 10 y 20 muestras por segundo
respectivamente, a la frecuencia establecida el manual recomienda usar la
mayor velocidad de muestreo que fue la usada durante las mediciones.

D. Circuito equivalente. Aqui se puede escoger entre un circuito en serie y en
paralelo, con base a esto el equipo calcula los pardmetros deseados en funcion
de la impedancia medida, como se demostré en la seccion 2.1. El circuito
equivalente para este sistema es un capacitor y resistencia en paralelo, por lo

cual, éste fue el pardmetro configurado en el equipo.

Ademas, el equipo permite promediar un determinado numero de datos para
disminuir a variacion de los datos, pero se omiti6 debido a que la interfaz no podia
comunicarse adecuadamente al implementar esta funcion. Para comunicarse con
cualquier otro dispositivo, este aparato cuenta con una salida de tipo serial en la parte
posterior, la cual debid ser convertida a una salida tipo USB para conectarse a una
computadora y poder realizar la adquisicion de los datos. Cabe mencionar que el equipo

cuenta con una incertidumbre en sus parametros de medicion del £0.2%.
313 Interfaz de datos.

Este programa utiliza un protocolo de comunicacion serial conectado mediante la
entrada USB del computador, sin embargo, este debe sincronizarse previamente con el
equipo para obtener los datos desplegados en la pantalla del LCR, para esto se usa una
terminal de tipo Serial/TCP mediante el programa de uso libre “Realterm V2.0.0.70” y
asi configurar un puerto USB a una determinada velocidad de muestreo para enviar y
recibir datos con el equipo de medicion. Ademas se requiere de un driver para asegurar
la compatibilidad, ya que de lo contrario el computador no reconoce al LCR, este driver
tiene el nombre de “2303 Driver Installer” y es diferente para cada sistema operativo, en
este caso se uso la version para Windows 8. Una vez instalado el driver y la terminal se

deben seguir los siguientes pasos para realizar la conexion exitosa con el equipo.
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A. Instalar el programa de comunicacion, una vez realizado esto apagar el

computador.

B. Con el computador apagado conectar el cable USB del equipo de medicion a
un puerto disponible, el LCR debe estar apagado durante este proceso.

C. Encender el computador.

D. Abrir la terminal de tipo Serial/TCP. Dentro de este programa configurar el

Baudrate del puerto a 9600 y abrir el puerto para permitir la comunicacion.
E. Encender el equipo de medicion, dejar que este inicie normalmente y apagarlo
enseguida. Se debe realizar este proceso hasta que en la pantalla no aparezca

una advertencia de error de sincronizacion.

F. Con el programa serial cerrar el puerto que se habia dejado abierto.

G. Abrir el software de captura y esperar a que este indique que se conectod
correctamente.

H. Si esto no funciona repetir desde el paso D hasta el G.

Una vez que se realice la conexion exitosa entre el computador y el equipo de
medicidon puede procederse a configurar el programa de captura de datos. La ventana
desplegada se presenta en la Figura 3.5.

¢ Lector SR715 - olEN
Nimero de datos: b Tiempo intervalo [ms]: 0
Datos

2019-12-02 13:02:05.799122,1.3213E-07,1.0067E01,99
2019-12-02 13:02:05.289108,1.3287E-07,1.0054E01,99
2019-12-02 13:02:04.779097,1.3316E-07,1.0032E01,99
2019-12-02 13:02:04.269090,1.3533E-07,9.943E00,99
2019-12-02 13:02:03.769078,1.3442E-07,9.953E00,99
2019-12-02 13:02:03.269064,1.3459E-07,9.940E00,99
2019-12-02 13:02:02.769054,1.3409E-07,9.997E00,99
2019-12-02 13:02:02.279045,1.3321E-07,1.0007E01,99
2019-12-02 13:02:01.769034,1.3326E-07,1.0009E01,99
2019-12-02 13:02:01.259031,1.3288E-07,1.0007E01,99
2019-12-02 13:02:00.749014,1.3495E-07,9.943E00,99
2019-12-02 13:02:00.249003,1.3374E-07,9.962E00,99
2019-12-02 13:01:59.748991,1.3449E-07,9.939E00,99
2019-12-02 13:01:59.248980,1.3513E-07,9.932E00,99
2019-12-02 13:01:58.738974,1.3482E-07,9.922E00,99
2019-12-02 13:01:58.228964,1. 3566E-07,9.923E00,99
2019-12-02 13:01:57.728951,1.3530E-07,9.926E00,99
2019-12-02 13:01:57.228941,1.3498E-07,9.924E00,99
2019-12-02 13:01:56.728930,1.3402E-07,9.970ED0,99
2019-12-02 13:01:56.228918,1.3443E-07,9.942E00,99
2019-12-02 13:01:55.728909,1.3394E-07,9.952E00,99
2019-12-02 13:01:55.2285896,1.3381E-07,9.957E00,99

Iniciar
Guardar

Figura 3. 5. Interfaz de captura de datos para el equipo de medicion LCR.

Dentro de esta ventana es posible configurar dos parametros, el nimero de datos
que se desea capturar y el intervalo de tiempo entre estos. El nimero de datos puede tomar
cualquier valor siempre y cuando sea entero ademas de positivo, el intervalo entre
muestras esta limitado por el hardware del equipo de medicion, debido a que el LCR atin
a la frecuencia de muestro mas rapida, entrega un dato por segundo, por lo que solo es
posible programar un intervalo de tiempo mayor o igual a medio segundo. Por otra parte,
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el software presenta un retraso con respecto al equipo debido al protocolo de
comunicacion usado por lo que al valor programado se le sumard un tiempo de
aproximadamente 400 ms adicionales. El programa solo toma los valores numéricos que
se encuentran en la pantalla del LCR sin importar que parametros estdn programados,
esto debe recordarse al momento de guardar los datos capturados. Estos datos se guardan

en un archivo de Excel separado por comas o csv.

3.2. Obtencidn del area efectiva de los electrodos.

Una vez configurado el equipo de medicion y la comunicacion con la computadora
es posible obtener las mediciones de capacitancia y resistencia del prototipo. Antes de
realizar cualquier medicién con componentes sanguineos es necesario determinar la
desviacion entre las mediciones y la respuesta ideal. Esto puede realizarse obteniendo el
area efectiva de los electrodos con respecto al area real, midiendo la resistencia usando
aire y luego agua tridestilada (ATD), como medio entre los electrodos para medir su

impedancia.

Primero se midi6 la capacitancia del aire entre los electrodos, la distancia de
separacion entre estos fue inicialmente de 1+0.1 [mm] y se increment6 hasta 3 [mm] en
intervalos de 0.5 [mm]. En cada una de estas distancias se tomaron los datos durante 5
minutos y se promediaron. Una vez obtenidos estos datos es posible graficarlos en funcion
del inverso de la distancia, como se presentan en la Figura 3.6. Al observar que estos
datos se asemejan a una linea recta es posible realizar un ajuste lineal de los datos y
compararlos con los valores obtenidos al sustituir estos pardmetros en la siguiente
ecuacion,

A

LA
C—sd—sosz, (2. 58)

en donde el inverso de la distancia tiene un comportamiento lineal con respecto al

parametro £9€A el cual corresponde a la pendiente de esta recta.
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Figura 3. 6. Grafica para los valores de capacitancia ideal, los valores reales y su ajuste lineal
en aire con la ecuacion y = 3.48e " °x + 6.01e 12,

Se puede observar que los valores ajustados estan ligeramente debajo de los
ideales, lo cual nos indica que el area efectiva de los electrodos es ligeramente diferente
al area real. Si utilizamos el valor de la pendiente del ajuste de la curva para el aire de
3.484e-15+0.2% [C?/N] y una separaciéon de 1+0.1 [mm], se puede calcular el area
efectiva de los electrodos. Para nuestro dispositivo, el area efectiva calculada es de
3.91£0.02 [cm?], la cual es el 84% del 4rea real que es de 4.64+0.02 [cm?]. Una vez
conocida esta area efectiva es posible medir la constante dieléctrica del agua tridestilada,
realizando las mediciones a las mismas distancias pero llenando el prototipo con este
liquido. Usando la pendiente para la curva del agua tridestilada que es de
2.768e-13+0.2% [C?/N] se obtienen las graficas presentadas en la Figura 3.7.
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Figura 3. 7. Grafica para los valores de capacitancia ideal, los valores reales y su ajuste lineal
en agua tridestilada con la ecuacion y = 2.77e~x + 7.26e 712,
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Estas curvas, en primera vista parecen ser iguales, sin embargo, al calcular el valor
de la constante dieléctrica £ y compararla con la del agua que es de 80 se obtiene un valor
de 79.92+1.5 a una distancia de 1+£0.1 [mm], de esta forma obtenemos un error absoluto
de 0.08+1.5. De esta forma, podemos estar mas seguros de que el prototipo puede medir
correctamente la impedancia. Sin embargo, en necesario tomar en cuenta que, al
introducir electrolitos a la mezcla, se formara la doble capa modificando el valor de
capacitancia y haciendo mas dificil su interpretacion.

3.3. Pruebas de funcionamiento del prototipo.

Como se menciono en la seccion 2.2, al introducir una solucion idnica en el sensor
de electrodos plano paralelos se forman pequeiias capas de iones en la superficie de los
electrodos, las cuales modifican el valor de la capacitancia y resistencia equivalente.
Debido a que el prototipo no posee electrodos no polarizables y el realizar una medicion
diferencial es muy complicado debido a que las variaciones morfologicas de los
electrodos, en especial de su superficie, harian muy dificil el obtener mediciones
confiables, se optd por realizar el andlisis con el valor de la resistencia equivalente
medido. Para estar seguros de que esta es una buena decision. se midieron la resistencia
y capacitancia de distintas diluciones de solucion salina normal (la cual posee un 0.9% de
contenido de cloruro de sodio, (NaCl o sal) en agua tridestilada, y se compararon los
valores con los obtenidos para el agua tridestilada. Estos valores se observan en la Figura
3.8.

Las caracteristicas de la medicion fueron las siguientes

e 1+0.1 [mm)] de separacion entre los electrodos.
e 1+0.07 [ml] de agua con sal dentro del prototipo.
e 1 volt entre los electrodos a 10 kHz.

e Medicion de resistencia y capacitancia en paralelo.
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Figura 3. 8. Valores de resistencia (superior) y capacitancia (inferior) para distintas diluciones

de suero.

La cantidad de NaCl se determin6 diluyendo el suero inyectable que posee un
0.9% de NaCl en agua tridestilada hasta obtener valores de (0.18%+0.01%),
0.36%+0.01%, 0.54%=0.01%, 0.72%+0.02% y 0.9%=+0.02% de éste. Se puede observar

que, a mayor cantidad de NaCl, la mezcla se vuelve mas conductora, es decir, disminuye

su resistencia, debido a una mayor concentraciéon de iones interactuando con los

electrodos, la capacitancia equivalente incrementa. Para observar la diferencia de la

medicion de agua tridestilada con las diferentes mezclas de agua con sal, se agruparon los

valores en la Tabla 3.1.

Tabla 3. 1. Valores de resistencia y capacitancia para agua tridestilada y varias mezclas de

agua con NacCl.

Concentracion de NaCl | Capacitancia | Resistencia
0% 28.443 [nF] | 1.15+0.1 [kQ]
0.18% 1.56+0.2 [uF] | 7.25+0.7 [Q]
0.36% 2.07+0.2 [uF] | 6.5140.7 [Q]
0.54% 2.58+0.3 [uF]| 4.94+0.5 [Q]
0.72% 3.00+0.3 [pF] | 3.39+0.4 [Q]
0.9% 3.54+0.4 [uF]| 2.51+£0.3 [Q]

Se puede ver en los primeros dos valores de la tabla que al pasar de una

concentracion de 0 a 0.18% de NaCl la capacitancia se modifica en aproximadamente 4

ordenes de magnitud y la resistencia en 3. Usando estos valores de capacitancia, podemos
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justificar que se genera una doble capa y por tanto usar las ecuaciones simplificadas de la
capacitancia (2.26) y la resistencia (2.27) equivalente derivadas en la seccion 2.2.

Otra prueba que se realiz6, fue medir la resistencia de una dilucion de suero al
0.18% de NaCl durante 250 segundos, para luego depositar un 10% del volumen total de
agua tridestilada (110 pl) y repetir este experimento posteriormente, cambiando el agua
por suero al 0.9% de NaCl para determinar como variaba este pardmetro en tiempo real y
asi observar que tan rapido la mezcla alcanzaba un valor estable. La Figura 3.9 muestra
la respuesta del sistema, la Figura 3.9 (a) representa la prueba realizada con el agua
tridestilada y la Figura 3.9 (b) con suero al 0.9% de NacCl.
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Figura 3. 9. Respuesta del sistema al agregar liquidos con mayor o menor conductividad, (a) agua
tridestilada o (b) suero (imagen superior suero e imagen inferior agua tridestilada).

En la prueba realizada con el agua tridestilada (Figura 3.9 (a)) se puede observar
que tardd mas tiempo en llegar a un valor estable y con ligeras variaciones del valor de la
resistencia durante toda la prueba de aproximadamente 0.15 [Q]. Sin embargo, cuando en
la medicion se sustituye el agua tridestilada por suero, esta mezcla llega a un valor estable

rapidamente y no tiende a variar mucho el valor de la sefial en el tiempo aproximadamente
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0.15 [Q]. Otro punto a aclarar es que, las curvas presentan diferencia sus comportamientos

debido a las siguientes causas.

e Las mediciones se realizaron con una micropipeta con un error del £7% al
pipetear.

e La forma en que el prototipo esta ensamblado crea un residuo de liquido de
aproximadamente el 5% del volumen total vertido al momento de vaciar la celda,
pero desarmar y re ensamblar el prototipo causa problemas con respecto a la
distancia y la alineacion de los electrodos. Por esto entre mediciones se enjuaga
con agua tridestilada varias veces para que este liquido sea un error constante.

e [a forma de depositar la muestra, ya que si ésta se deposita muy rapida o
lentamente, o si la punta de la micropipeta estd o no en contacto con la superficie

de liquido, se modifica ligeramente el comportamiento de las curvas obtenidas.

Estos detalles deben de considerarse al momento de realizar pruebas con sangre o
sus componentes, por lo que, se establecié una metodologia para realizar las mediciones,
asi como para limpiar el prototipo, las cuales se describen a continuacion.

30



4. Pruebas con componentes sanguineos y
limpieza del prototipo.

Los parametros de las mediciones utilizados para todos los experimentos fueron
los siguientes:

e Frecuenciaa 10 kHz.

e Voltajede 1 V.

e Medicion de capacitancia y resistencia en paralelo.

e (1£0.1) [mm] de separacion entre los electrodos.

e (Captura de 2 datos por segundo.

e (1£0.07) [ml] de volumen total entre los electrodos.

e 10% de volumen de muestra (sangre, eritrocito o plasma) en relacion con solucion
base.

Se usaron diferentes materiales de laboratorio entre los que destacan:

e Centrifuga con tubos Vacutainer de 4 ml, se configuré a 300 rpm durante 5
minutos.
e Micropipeta Gilson de 100 a 1000 pl con un error de 7%.

Las muestras sanguineas utilizadas fueron proporcionadas por la unidad de banco
de sangre del Hospital General de México “Dr. Eduardo Liceaga” en tubos Vacutainer de
4 ml que contienen 4 ml de sangre entera.

4.1. Preparacion de las muestras y proceso de medicion.

Se realizaron mediciones para muestras de sangre entera, eritrocito y plasma.
Antes de realizar las mediciones con los componentes sanguineos, se deben de realizar
de forma previa, una medicion durante 5 minutos de la dilucién (1 ml) a usar y de esta
forma saber si este valor es similar durante todas las mediciones, durante este tiempo se
preparan las muestras biologicas que se depositaran después. Al finalizar la toma de datos,
se retira el liquido con ayuda de una perilla de goma para dejar solo el residuo
correspondiente al 5% del volumen total atrapado en la celda, y luego depositar la muestra
preparada.

Para las pruebas en las que se utiliza eritrocito o plasma sanguineo es necesario
centrifugar la muestra a 3000 rpm durante 10 minutos separando los diferentes
componentes y recolectarlos individualmente con ayuda de una micropipeta. Al preparar
las mezclas para las mediciones de las muestras hemolizadas mecénicamente, se debe
colocar en un tubo Vacutainer vacio 3.6+0.3 [ml] de la dilucion de suero ya sea al 0.9%,
0.18% o 0% de NaCl y colocar 0.4+0.03 [ml] de la muestra a estudiar (asi conservando
el factor de volumen del 10%), luego agitar vigorosamente durante 5 minutos el recipiente
para asi inducir mas rapido la hemolisis de los eritrocitos en la muestra. Después
colocamos 1£0.07 [ml] de esta mezcla con ayuda de la micropipeta en el prototipo y

31



realizamos la toma de datos durante varios minutos observando cualquier cambio en la
medicion.

Al momento de hacer las muestras no hemolizadas se realiza de igual forma la
prueba previa de 5 minutos de 1+0.07 [ml] de la dilucion de interés, para luego agregarle
110+7 [pl] de la muestra a estudiar (eritrocitos) y observar su comportamiento durante
varios minutos.

Los experimentos realizados fueron los siguientes:

A. Diluciones de plasma sanguineo con suero al 0.18% de NaCl.

B. Sangre entera hemolizadas mecanicamente diluida en suero al 0.18% de
NaCl.

C. Eritrocitos hemolizados mecanicamente diluidos en suero al 0.9, 0.18 y
0% de NaCl.

D. Eritrocitos no hemolizados suspendidos en suero al 0.9, 0.18 y 0% de
NacCl.

La razon de realizar experimentos con diferentes componentes sanguineos es para
determinar la aportacion de cada uno de estos (plasma y eritrocitos) en las variaciones de
la resistencia de la muestra, y determinar como el eritrocito se comporta en una solucion
de conductividad diferente a la del plasma sanguineo. Ademas, al medir con eritrocitos
hemolizados y no hemolizados, se pretende observar el comportamiento de su interior
tanto dentro como fuera de su membrana.

4.2. Limpieza del dispositivo y cuidados generales.

Una vez finalizada cada medicién es necesario vaciar el recipiente en un
contenedor plastico lleno al menos en un 60% de cloro liquido, siguiendo el protocolo de
manejo de residuos potencialmente infecciosos. Luego, la celda de acrilico debe
enjuagarse con agua tridestilada, y depositar esos residuos en el mismo recipiente con
cloro, repetir este proceso al menos 3 veces. Finalmente, la celda debe desarmarse y
limpiarse meticulosamente con cloro liquido, enjuagarse varias veces con agua
tridestilada y secarse con ayuda de un papel optico o cualquier papel que no suelte
residuos. Todo papel usado durante este proceso, asi como los recipientes con cloro y
residuos celulares, deben colocarle en un contenedor con una bolsa plastica para luego
desecharse segun el protocolo de la institucion médica.
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5. Resultados.

Primero, se presentardn los resultados obtenidos de las mediciones realizadas
siguiendo la metodologia descrita en la seccion 4.1, posteriormente, se compararan estas
graficas con simulaciones numéricas de las ecuaciones descritas en la seccion 2.5y 2.6
para analizar el comportamiento de las sefiales obtenidas, y determinar como la resistencia

de la mezcla se ve afectada durante estos experimentos.

En primera instancia, se analizaran las curvas obtenidas al depositar los diferentes
componentes sanguineos en la solucion al 0.18% de NaCl (este porcentaje de NaCl
asegura que los eritrocitos se hemolizan casi en su totalidad, evitando la interferencia de
la membrana) para determinar si cada componente incrementa o disminuye la resistencia
de la mezcla. De esa forma podremos determinar que componente sanguineo es mas
conductor en relacion a nuestra solucidon inicial, y analizar posteriormente el
comportamiento de los eritrocitos al entrar en contacto con una solucidn hipoténica. Cabe
mencionar que estas curvas tiene una incertidumbre de aproximadamente el 15% debido
a los factores que se mencionan en la seccion anterior: el error de la micropipeta, el error

del volumen residual de la celda y el error del equipo de medicion.

5.1. Medicion de resistencia de diferentes componentes
sanguineos diluidos en suero al 0.18% de NacCl.

Usando los parametros definidos en el capitulo 4, se inici6 midiendo la solucién
hipoténica durante 250 segundos para ver si el sistema funcionaba adecuadamente,
posteriormente se vaciaba la celda y se colocaba la mezcla con cada componente
sanguineo. La Figura 5.1 presenta el comportamiento de cada componente medido
durante 950 segundos para observar variaciones en la mezcla. Cabe mencionar que una
muestra de sangre, corresponde a una curva de cada tipo (eritrocito, sangre entera y
plasma), para evitar introducir mas variables bioldgicas en las mediciones. Los diferentes
componentes de la sangre se separaron mecanicamente con una centrifuga (ver Capitulo
4.1).
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Figura 5. 1. Variacion en la resistencia de la solucién hipoténica al agregarle 10% de
eritrocitos hemolizados, sangre entera hemolizada o plasma.

En la Figura 5.1 se puede observar como la resistencia disminuy6 al momento de
agregarle plasma o sangre entera, sin embargo aumenté al usar los eritrocitos. Esto nos
indica que el componente mas conductor de la sangre es el plasma y que los eritrocitos
son menos conductores que la solucidon hipotonica. Aunque la sangre entera que se usé
durante los experimentos contiene leucocitos, su aportacion fue despreciada debido al
volumen de estos en relacion al volumen total de la muestra, y al hecho de que eliminarlos
de la sangre, incluso centrifugada, es un poco complicado.

A continuacion se analizard cada componente por separado para observar las
variaciones de la resistencia de forma mas especifica.

Medicion de resistencia de diluciones de plasma sanguineo en suero al
0.18%.

La Figura 5.2 muestra solamente las mediciones en las que se agregé un 10% de
plasma.
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Figura 5. 2. Cambio en la resistencia de la solucion hipoténica al agregar plasma sanguineo.

En las graficas se puede observar que hay variaciones de aproximadamente 0.1
[Q] entre cada una de las mediciones, si se comparan con las mediciones solo de la
solucion hipotoénica. Esto puede deberse a que la cantidad de electrolitos que hay en el
plasma, est4 directamente relacionada a la dieta y procesos metabolicos de cada persona.
Sin embargo, todas las mediciones indican que el plasma presenta una mayor
conductividad que la solucion hipotonica.

Una vez analizado el plasma, se continuard con el andlisis de las muestras de
sangre entera.

Medicion de resistencia de sangre entera hemolizadas mecanicamente
diluida en suero al 0.18% de NacCl.

La Figura 5.3 es similar a la 5.2; sin embargo, en ésta se sustituy6 el plasma por
sangre entera hemolizada para observar como se compara al incluir tanto los eritrocitos
como el plasma.
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Figura 5. 3. Cambio en la resistencia de la solucidn hipotdnica al agregar sangre entera.

Las graficas presentan una resistencia menor que la solucion hipotdnica pero no
tan baja como la del plasma. Si se ignora la aportacion de los leucocitos, se puede empezar
a observar que, los eritrocitos incrementan la resistencia de la muestra al estar
hemolizados. Es decir, que su interior al difundirse con el medio disminuye su

conductividad.

Para determinar como varia la resistencia de la mezcla con los eritrocitos
hemolizados se realizaron mediciones con soluciones que poseian diferentes porcentajes
de NaCl. Con estas mediciones se puede observar si los eritrocitos se hemolizaron casi
por completo.

5.2. Medicion de resistencia de eritrocitos hemolizados
mecanicamente diluidos en suero al 0.9, 0.18 y 0% de
NacCl.

Las Figuras 5.4, 5.5 y 5.6 muestran las mediciones obtenidas al mezclar

manualmente eritrocitos con soluciones igual o0 menos conductoras que el plasma, para

observar su variacion con respecto a éste.

Para las mediciones realizadas con la mezcla de eritrocitos y suero al 0.9% de
NaCl presentada en la Figura 5.4, se usaron dos metodologias, las curvas superiores
representan las mezclas que se agitaron manualmente durante 10 minutos y la inferior
solo durante 5 minutos. Al ser una solucidon con un porcentaje de sal similar al del plasma,

los eritrocitos deben de hemolizarse mediante friccion mecanica.
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Figura 5. 4. Cambio en la resistencia de la solucién isotonica (0.9% de NaCl) al agregar
eritrocitos y mezclarlos durante 5y 10 minutos.

Como se menciond, las curvas de la parte superior se agitaron durante mayor
tiempo, por lo que podemos suponer que, se rompieron una mayor cantidad de eritrocitos
y por eso la resistencia se increment6, ademads, en ambos casos este incremento indica
que el contenido de los eritrocitos es menos conductor que la solucion. Es importante
mencionar que, en todas las demds mediciones la muestra solo se agitdé manualmente
durante 5 minutos.

Para el caso en el que se uso la solucion de suero al 0.18% de NaCl, los resultados

se comportan de una forma similar, y se presentan en la Figura 5.5.
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Figura 5. 5. Cambio en la resistencia de la solucién hipotdnica (0.18% de NacCl) al agregar
eritrocitos hemolizados.

Estas mediciones confirman que el interior de los eritrocitos es menos conductor
que el exterior, las variaciones en las curvas (pequefios incrementos aproximadamente a
los 380 segundos) se deben principalmente al paso de pequefias burbujas de aire que
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estaban atrapadas en el fondo del dispositivo. De estas curvas se obtuvieron valores
promedio de la resistencia que son de (7.3+1) [Q]

Por ultimo, se realizaron mediciones con agua tridestilada, en estas se espera
observar que la resistencia incremente debido a que el agua tridestilada tiene una
resistencia muy alta. En la Figura 5.6 se muestran los resultados de estas mediciones.
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Figura 5. 6. Cambio en la resistencia del agua tridestilada al agregar eritrocitos.

Estas curvas son las Uinicas en las que la medicion de la resistencia equivalente no
es un indicador de la resistencia de los eritrocitos, debido a que en estas, la formacion de
la doble capa no es tan evidente como en las anteriores. El analisis de estas curvas se
vuelve mas complicado debido a que deben considerarse las capacitancias de estos y del
agua tridestilada. Sin embargo, se puede observar que el procedimiento genera resultados
constantes tomando en cuenta la incertidumbre que se menciona al inicio del capitulo 5.
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A continuacion se realizaron mediciones en las que los eritrocitos se colocaban lo
mas integros posible para determinar qué cambios les ocurrian al entrar a un medio con
igual o menor conductividad que el plasma. Cada curva corresponde a un paciente
diferente y se posee la misma incertidumbre que en las mediciones anteriores.

5.3. Medicion de resistencia de eritrocitos no hemolizados
suspendidos en suero al 0.9, 0.18 y 0% de NaCl.

Para estas mediciones se colocd la solucion a medir durante 250 segundos, para
luego, con ayuda de la micropipeta, depositar un volumen de eritrocitos equivalente al
10% del volumen total y medir sin perturbar durante 2250 segundos mas. Las Figuras 5.7,
5.8 y 5.9 corresponden a las mediciones con soluciones de NaCl al 0.9%, 0.18% y 0%.
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Figura 5. 7. Respuesta de eritrocitos al introducirse en una solucion de 0.9% NacCl.

Lo primero que se observa al depositar la muestra es, que los eritrocitos caen entre
los electrodos, y se sedimentan en la parte inferior del dispositivo (fuera del area efectiva

de los electrodos). Ademas si la muestra no se coloca cuidadosamente pueden quedar
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aglomeraciones pegadas a las paredes de los electrodos o formar burbujas de aire. El
incremento en la resistencia inicial se produce por la presencia de los eritrocitos entre los
electrodos. La presencia de otros incrementos o decrementos después del segundo 260 se
deben al paso irregular de los eritrocitos entre las placas de los electrodos debido a la
viscosidad de estos. En el caso de la solucion con un 0.9% de sal no se espera que ocurra
un proceso de hemolisis, por lo que, el valor se acerca ligeramente al valor inicial, la
variabilidad final se produce por pequeiios residuos de eritrocitos pegados a los
electrodos.

En las mediciones con solucion al 0.18% de NaCl se puede observar un
comportamiento similar, sin embargo, debido a la diferencia de conductividades el pico
inicial y su posterior caida, son mas rapidos que con la mezcla al 0.9%. El valor méximo
alcanzado es en promedio de (8.5+1.3) [Q].
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Figura 5. 8. Respuesta de eritrocitos al introducirse en una solucion acuosa de 0.18% NaCl.

Dada la concentracion de NaCl del suero, los eritrocitos deberan presentar un
proceso de hemolisis por la 6smosis del agua a su interior. Pero lo que podemos deducir
de estas sefiales, es que la respuesta que se observa depende de la presencia de los
eritrocitos dentro del area efectiva de los electrodos, es decir, lo que el sensor esta
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detectando son los eritrocitos con su membrana. Como se mencion¢ al inicio del parrafo,
durante estas mediciones se espera un proceso de hemolisis de los eritrocitos, lo cual
deberia incrementar el valor de la resistencia con el paso del tiempo. Pero debido a la
sedimentacion de los eritrocitos en el fondo del prototipo, este proceso es muy lento, y
nunca se llega al valor de las mezclas hemolizadas, ademas que los residuos que se
adhieren a los electrodos modifican la resistencia final, por debajo del valor de la solucién

sin eritrocitos.

Siguiendo la metodologia del experimento anterior, pero sustituyendo el suero por
agua tridestilada, como medio en donde se suspenderan los eritrocitos, se midieron los
valores de resistencia de la mezcla. Estos resultados se presentan en la Figura 5.9. En
estas mediciones se puede observan una enorme disminucidén en la resistencia al
introducir los globulos rojos entre los electrodos. Sin embargo, al igual que en las figuras
5.7 y 5.8 se presenta un ligero incremento justo después de esto, es decir, cuando los
eritrocitos estan desplazandose entre las placas pero es casi imperceptible. La grafica
inferior de la Figura 5.9 indica este momento con las flechas de color rojo. Al igual que
en las mezclas hemolizadas de la seccion 5.2 (Figura 5.6), es posible que la doble capa
no se forme del todo, y la medicion de resistencia queda sujeta no solo a la resistencia de

los eritrocitos, sino a la combinacion de las resistencias y las capacitancias.
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Figura 5. 9. Respuesta de eritrocitos al introducirse en agua tridestilada.

En las tres mediciones de esta seccion (5.3), en las cuales los eritrocitos se
suspendian en medios de conductividad diferentes, se observa con el paso del tiempo, que
el liquido dentro del dispositivo se tifie de un tono rojo cada vez mas intenso, a menor
concentracion de sal en el agua este proceso es mas rapido, y el resultado final mas
perceptible con respecto al inicio, lo cual indica un proceso de hemdlisis. Sin embargo,
es dificil confirmar que este proceso queda registrado en la medicion, debido a que los
valores no tienden a aquellos de las Figuras 5.4,5.5y 5.6.

Con todas las mediciones realizadas se puede afirmar que el sensor es sensible a
la presencia de células con membrana, y al paso de éstas entre el area efectiva de los
electrodos. Y con las mediciones realizadas con las muestras hemolizadas es posible
determinar el valor de la conductividad del interior de los eritrocitos, este se calculara en
la siguiente seccion.

5.4. Calculo de la conductividad del interior de un eritrocito.

Con los resultados obtenidos para la resistencia de la mezcla de eritrocitos
hemolizados en la solucion al 0.18% de NaCl (7.32+1) [Q] y el valor base de la misma
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7.23+1 [Q], es posible calcular la conductividad del interior de los eritrocitos. Para esto

es necesario utilizar la ecuacion (2.13)

d
wegE(w)A '’

R(w) = (2. 59)
y como en la seccion 3.2, las diferencias de magnitud entra las mediciones de la
capacitancia del agua tridestilada y agua con 0.18% de NaCl, indicaban la presencia de
una doble capa, podemos suponer que la resistencia medida es unicamente la resistencia
de los eritrocitos. Ahora que tenemos la permitividad del medio podemos sustituirla en la
suma de las ecuaciones de Drude y de Debye (2.36) y (2.41), respectivamente, en donde
la ecuacion (2.41) se sustituye por la permitividad eléctrica estatica para agua que es de
aproximadamente 80go obteniendo la siguiente ecuacion:

e=80—i—=—, (2. 60)

Eow

de aqui, podemos obtener la conductividad, conociendo la permitividad relativa y la
frecuencia, obtenemos una conductividad para la solucion de agua con 0.18% de NaCl y
otra para la mezcla con los eritrocitos hemolizados de (0.355+£0.053)[S/m] y
(0.350+0.052)[S/m].

Ahora con estos dos datos, la ecuacion (2.57) y conociendo el factor de volumen

de cada componente es posible calcular la conductividad del interior de los eritrocitos.

Om = 01f1 + 02f2 . (2.61)

Obteniendo un valor para la conductividad de (0.306+0.045) [S/m].

Como podia intuirse por la Figura 5.5, la conductividad del contenido de los
eritrocitos es menor que la de la solucion al 0.18% de NacCl, por lo tanto, es correcto que
la resistencia aumente al realizar la mezcla y que esta conductividad quede entre ambos
valores. De igual forma, es posible calcular el valor de la conductividad del plasma
sanguineo; sin embargo, como se observa en la Figura 5.2 estos valores son més variables
que para los eritrocitos. Por lo que obtenemos para nuestras mediciones un rango de 0.453
+0.067 [S/m] a 0.469 £0.070 [S/m]. Con los valores de conductividad calculados y las
ecuaciones desarrolladas en el capitulo 2, es posible simular numericamente los modelos

para estimar variaciones o sensibilidades del sistema a diversas variables.
5.5. Comparacion de resultados experimentales con modelos
tedricos.

Con los valores obtenidos de las conductividades (0.30 y 0.35)[S/m] para el
exterior y el interior del eritrocito, y la constante dieléctrica del agua es posible simular
las ecuaciones (2.47) y (2.54) y predecir cual es la resistencia que deberia alcanzar el
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sistema en presencia de los eritrocitos con un factor de volumen del 10%. En estas
simulaciones se modificaron varios parametros para determinar la sensibilidad del
sistema ante algunas propiedades de la célula, como por ejemplo: la presencia y espesor
de la membrana, asi como el tamaifio de la célula.
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Figura 5. 10. Resistencia equivalente como funcion del espesor de la membrana a diferentes
tamarfios de célula.

La Figura 5.10 nos describe como el sistema incrementa su resistencia hasta los
valores maximos observados en la Figura 5.8 en presencia de una membrana con espesor
de 0.001 a 10 nm, en donde este Gltimo suele ser el valor maximo de una membrana
celular. Cada curva representa un diametro de célula, siendo el tamafio normal el de 7 pm

e incrementando y disminuyendo un orden de magnitud.

El sistema alcanza el valor esperado de resistencia a partir de una fraccion del
tamafio de la membrana real, por lo que podemos decir que el sistema es sensible a la
presencia de células. Sin embargo, no es capaz de diferenciar entre espesores normales
de la membrana celular (6 a 10 nm). El tamaio de la célula modifica muy ligeramente la
pendiente de la recta y el limite minimo del espesor antes de llegar al valor de resistencia
medido.

Finalmente, podemos decir que el sistema es sensible a la presencia de células en
ese factor de volumen del 10%, sin embargo, el proceso de hemolisis se ve opacado por
el paso de los eritrocitos entre los electrodos.
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6. Conclusiones.

Durante el trabajo se realizaron pruebas con una celda de placas plano paralelas
para determinar la respuesta eléctrica de biofluidos en una determinada frecuencia. Con

base en los resultados se pueden obtener las siguientes conclusiones:

e Las mediciones de la celda de placas plano paralelas fueron suficientes para
determinar la constante dieléctrica del agua tridestilada, ésto indica que el sensor
puede medir correctamente la impedancia con una separacion entre las placas de 1
mm.

e Una solucidon con electrolitos afectard la medicion de la impedancia debido a la
generacion de la doble capa, esto no permite medir la capacitancia y por lo tanto no
se puede medir la parte real de &,¢5. Sin embargo, en frecuencias mayores a 10 kHz,
la formacion de la doble capa facilita el determinar la resistividad efectiva de la
muestra a partir de la resistencia medida. Esta resistividad depende del numero de
células, de la presencia de las membranas, y en menor medida del tamafo y forma de
las células.

e Elsistema es capaz de diferenciar entre muestras de sangre entera, plasma y eritrocito
hemolizado entregando valores de resistencia de 7.35+0.05[€Q], 6.5£0.1[Q] y
5.7£0.2[€Q2], respectivamente.

e Hemolizar los eritrocitos, y mezclar su contenido en una solucién de suero, disminuye
la conductividad de la mezcla resultante, con esto y los modelos analizados, fue
posible determinar la conductividad del citosol de los glébulos rojos en un factor de
volumen del 10% de una solucion total, el valor obtenido es de 0.306+0.045 [S/m)].
Siguiendo el mismo proceso pero con el plasma de la sangre se obtuvo un rango de
conductividades de acuerdo a las mediciones realizadas de 0.453 £0.067 [S/m] a 0.469
+0.070 [S/m], como era de esperarse estos valores poseen una mayor conductividad
que cualquiera de las otras que se obtuvieron.

e El dispositivo es capaz de detectar la presencia de eritrocitos entre sus electrodos,
esttn o no en un proceso de hemolisis. De igual forma, es posible medir la
sedimentacioén de éstos, aunque estén en proceso de hemolisis. Esto se debe a que
aunque el citosol de las células se intercambia con el liquido del exterior, la membrana
que se rompid y dejé un denominado cascardn (o "fantasma" como le dicen algunos

autores) de las células sigue presente.
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Con este dispositivo, y el conocimiento adquirido, es posible pensar en trabajos
posteriores en los cuales se empiece a analizar eléctricamente como los diferentes
componentes del citosol de los glébulos rojos interactian al momento de mezclarse
con el fluido extracelular. De forma mas especifica se puede estudiar como la
hemoglobina (proteina que representa la mayor parte de su contenido) modifica la
conductividad de una solucion con electrolitos. Otra posible aplicacion seria, no solo
detectar la presencia de células, también podria servir como un sensor para determinar
la velocidad de sedimentacién de los globulos rojos, esta informacion tiene usos
médicos principalmente en diagnostico de enfermedades inflamatorias como la

artritis.
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APENDICE A

A. 1 Ecuaciones de Maxwell.

Para realizar el analisis y obtener las ecuaciones de frontera de un campo eléctrico

= . . . . . . .
E entre dos medios de diferente conductividad es necesario partir de las ecuaciones de

Maxwell, estas se describen a continuacion.

e Ley de Gauss del campo eléctrico (E )

v-E=£, (A. 1)

€o

Donde p es la carga total, la cual es la suma de la carga ligada o de polarizacion
(pp), la libre o de conduccion (p;) y la externa (p.); y & es la permitividad eléctrica del

vacio.

. .« = . . .7 n
El vector de polarizacion P se relaciona con la carga de polarizacion como V - P =

-pp se puede transformar la ecuacion A.1 como
V-(e0E+P)=p +p,. (A.2)

Definiendo el vector de desplazamiento eléctrico 5, como D = SOE +P.

Entonces se puede enunciar la ley de Gauss como
V-D=p +p.. (A.3)
Mediante la ecuacion constitutiva D = ¢E se puede escribir la ecuacion A. 3 como
V- (E) = p + pe, (A-4)

siendo ¢ la permitividad eléctrica del medio, la cual es una magnitud compleja. La cual

para campos armoénicos con E~e'“t, la permitividad eléctrica se define como:
e=¢ —ig", (A.5)

donde €'y &" son los componentes real e imaginario de la permitividad eléctrica

respectivamente.

e Ley de Gauss del campo magnético (§)
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V-B =0. (A. 6)
La cual establece la inexistencia de monopolos magnéticos.

e Leyde Faraday

VxE=-2£ (A.7)
dt

pero en la region cuasi estdtica, las derivadas temporales son casi nulas por lo que la

ecuacion se reescribe de la forma
VXE =0, (A.8)

validando asi la definicidon de campo eléctrico (E ) como el gradiente de un potencial (¢)

comao:
E = —Vé. (A.9)

e Ley de Ampere - Maxwell
VxH=]+=, (A. 10)

donde se tiene la ecuacidn constitutiva para H tal que B= ,uﬁ . Al aplicarle identidades
vectoriales a esta ecuacion y junto con la ecuacion (A.1) se llega a la ecuacion de

continuidad
v-j=-22 (A. 11)

donde f es la densidad de corriente electrodindmica y agrupa las corrientes inducidas por
el movimiento de los portadores de carga

I=7.+]4 (A. 12)

donde ]_C) = oF representa la densidad de corriente de conduccion debido al movimiento

, — _dD _ edE , , . .
de cargas libres, J; = T do la densidad de corriente de desplazamiento debido a

la polarizacion del medio y J, es la densidad de corriente externa.

Usando las relaciones anteriores, suponiendo que no hay influencia externa y que

los campos oscilan armoénicamente, la ecuacion (A. 12) se reescribe como:
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J = oF + iweE, (A.13)

la cual es la definicion de corriente electrodinamica.

= s .
Tomando como factor comin iwE, la ecuacion anterior se transforma en

f=iw(8—i—a)§, (A. 14)

w

y con esto generalizar el concepto de permitividad eléctrica y decir que la conductividad

contribuye a la parte imaginaria de dicha magnitud.
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A. 2 Condiciones de frontera.

El anélisis de la componente normal y tangencial de los campos (E , f) de una
interfaz plana que separa dos medios con diferente permitividad eléctrica, &; y &, al

aplicar una diferencia de potencial A¢ se realiza a continuacion.

Primero se integra la ley de Gauss en un volumen arbitrario V que contenga a la

frontera,
= P
J, V-E)dv= [, Ldv. (A. 15)

Se pueden transformar el gradiente del campo eléctrico en una integral de

superficie aplicando el teorema de Gauss del calculo integral,

jﬁ-&:j P v (A. 16)
S 74 80

donde ds = fida, siendo i el vector unitario normal a la superficie S y da el diferencial
de area. Esto equivale a sumar cada una de las contribuciones de cada lado de una
superficie (en este caso un cubo entre los dos medios) haciendo la altura de este 0, solo
las dos caras paralelas contintian en la integral, convirtiendo la ecuacion (A. 15) en:

fsl (E; - )da + fsz (E; - f)da = J, g%dv. (A.17)

El diferencial de volumen puede reescribirse como dv=dadz e integrando con
respecto a la direccion z (la cual es 0) se obtiene

(Ean — E1)A = [, Z—;da, (A. 18)

donde p; es la densidad de carga superficial acumulada en la frontera. Luego
(Ezn —E1n)A = S—ZA- (A. 19)

Simplificando el factor comun se reduce a la siguiente expresion

p
Eyn — Ein = g—s (A. 20)
0
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Lo que nos indica que la componente normal del campo eléctrico a la interfaz es

discontinua.

Ahora para la componente tangencial se integra la ley de Faraday sobre una
superficie S limitada por un contorno C.

J. (7xE)ds =0, (A.21)

aplicando el teorema de Stokes del calculo integral se puede transformas esta ecuacion en
una integral de linea sobre el contorno C.

- =

[ E-dl=0, (A.22)

donde d! es la diferencial de longitud sobre el contorno de integracion. Si al igual que en
el caso anterior a altura del volumen se hace 0 solo contribuiran a la integral los lados

paralelos a la frontera C; y C,
fcl E,-dl + fcz E,-dl, =0, (A.23)
resolviendo esta integral y recordando que [; y [, son iguales se obtiene

Eyy — Ey =0, (A.24)

por lo que la componente tangencial del campo eléctrico es continua a lo largo de la

frontera entre los dos medios.
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