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MICROSISTEMA EMBEBIDO DE MEDICION DINAMICA DE
PROLIFERACION CELULAR EN CULTIVO

Resumen

Presentamos el desarrollo de un sistema basado en microcontroladores para el
conteo de células en cultivo por el método de microbiologia de impedancia; para el
cual fue necesario, también el disefio y construccion de una mini-incubadora para
cultivo celular que permitiera tomar mediciones en tiempo real y en un ambiente
controlado. Para llevar a cabo las mediciones se empled un arreglo de
microelectrodos de plata, una generador de funciones basado en el circuito
integrado xr-2206, un sistema de medicion de impedancia basado en amplificadores
operacionales, un microcontrolador tiva TM4C1294 y un teensy 3.2, estos ultimos
para la adquisicién y procesamiento de los datos. Se pudo obtener tanto el médulo
de la impedancia como el angulo de desfase de la corriente respecto al voltaje en un
circuito que simulé el comportamiento de un electrodo con medio de cultivo y células
y se pudo mantener un ambiente controlado de temperatura, humedad y CO, en
condiciones Optimas para la proliferacion celular y se espera como siguiente etapa
medir en tiempo real la proliferacion y efecto de agentes citotéxicos de diferentes
tipos de células.
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Capitulo 1.

INTRODUCCION Y PLANTEAMIENTO DEL
PROBLEMA

En la actualidad, el cancer es una de las principales causas de mortalidad en
todo el mundo. Se prevé que el numero de nuevos casos aumente en
aproximadamente un 70% en los proximos 20 afos, segun la Organizacién Mundial
de la Salud [1], ya que aun existen muchos desafios; tanto para tratar el cancer
como para lograr una respuesta inmunitaria éptima que permita erradicarlo, a la vez
que se evitan respuestas que causan dafnos autoinmunitarios a los tejidos normales
[2]. Un desafio adicional es la determinacién de por qué las inmunoterapias actuales
funcionan en algunos pacientes y no en otros.

Uno de los tratamientos utilizados para tratar el cancer es la quimioterapia. La
quimioterapia es un tipo de tratamiento del cancer que usa farmacos antineoplasicos
(citotéxicos) para destruir células cancerosas. La quimioterapia no solo destruye las
células cancerosas, sino también destruye o frena el crecimiento de células sanas
que crecen y se dividen con rapidez como las células epiteliales, la médula ésea y
las células germinales .

Los agentes citotdxicos son un grupo heterogéneo de sustancias de distinta
naturaleza quimica. Por su mecanismo de accion se clasifican en :
Agentes alquilantes
Antimetabdlicos.
Complejos de platino.
Antibioticos citostaticos.
Productos de origen natural.

El cancer de cada persona contiene una constelacion exclusiva de
mutaciones génicas y otras alteraciones, lo cual hace que sea mas compleja la
identificacion de tratamientos que podrian funcionar mejor para el cancer especifico
de una persona [2]; es por ello que se busca determinar la toxicidad de los
tratamientos antineoplasicos a nivel celular en forma personalizada (en cultivos
celulares de un paciente determinado) para la formulacién de terapias dirigidas o en
modelos especificos de lineas celulares, esto ultimo para coadyuvar a la tendencia
actual del desarrollo de chips biomiméticos [3, 4].

Actualmente existen métodos para determinar la citotoxicidad de una
sustancia, tales como el ensayo de captacion del rojo neutro, enlazamiento al azul
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de kenacid y el ensayo de reduccion del MTT (Bromuro de 3(4,5
dimetil-2-tiazoil)-2,5-difeniltetrazolico)[5], que estan dentro de los ensayos mas
conocidos y validados. Estos ensayos tienen consideraciones especificas y trabajan
con distintos tipos de células pero, si se necesita evaluar el efecto en células de
una gran cantidad de pacientes, se necesita un sistema portable, confiable y
accesible que arroje resultados similares a los de estudios ya validados.

La utilizacion de dispositivos como sensores, micro-electrodos y
microcontroladores nos permitiran elaborar una plataforma capaz de medir, a través
de la variacion de la impedancia, la proliferacién o muerte celular causada por un
agente citotoxico. Efectivamente, el modelo eléctrico de la célula biolégica tiene una
componente capacitiva que se podra medir electronicamente y cuya contribucion
esta directamente relacionada con el numero de células.

En el articulo Micromachines 5(1), 1-12 (2014) se presenta un método para
utilizar un arreglo de electrodos como un transductor eléctrico, que permite medir el
cambio de impedancia causada por la existencia de diferentes sustancias. Si las
células se adhieren y proliferan en la superficie de los electrodos de medicién, la
superficie libre del electrodo se reduce y, por lo tanto, la impedancia total a través
de los electrodos se incrementa, lo cual permite detectar la presencia de células [6,
7]. La mayoria de los biosensores de impedancia se basan en este principio. Las
células que se encuentran suspendidas también influyen en la impedancia, sin
embargo dependen mucho de la conductancia del medio en el que se encuentran

[6].

En nuestro grupo ya se cuenta con las bases de microfabricacion de
microelectrodos embebidos en plasticos transparentes compatibles con el cultivo
celular, para analisis bioldgico como acrilico, polidimetilsiloxano (PDMS), acetato y
acido polilactico (PLA). Todos estos materiales han mostrado ser compatibles con
las condiciones basicas del cultivo celular, durante varios dias, segun las pruebas
preliminares realizadas por otros colaboradores con diferentes tipos celulares.

1.1 OBJETIVO GENERAL

El objetivo del presente proyecto es desarrollar un sistema que permita
monitorizar la proliferacidon o muerte celular en cultivo, debido al efecto de agentes
citotoxicos y basado en una plataforma con microelectrodos de registro existentes.
Para garantizar las condiciones necesarias al cultivo, se propone construir una
mini-incubadora ad hoc que ofrezca condiciones controladas de temperatura,
humedad y concentracion de CO,. El sistema completo integraria entonces el
sustrato de cultivo, el sistema de medicion, el sistema electronico de adquisicion y
procesamiento de datos para reportar el conteo y la incubadora para que funcione la
plataforma de manera autonoma.
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1.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

Caracterizacion de micro-electrodos existentes en sustrato de cultivo con
medidor de impedancia.

Disefio y Construccion de la mini-incubadora.

Incorporacién de sensores y actuadores para el control del ambiente de la
mini-incubadora con microcontrolador.

Construccién del sistema para medir impedancia de manera autébnoma y
comparacién con un medidor de impedancia LCR meter E4980A.

Interconexion del medidor de impedancia con microcontrolador vy
automatizacion de mediciones.
1.3 ESTRUCTURA DE LOS CAPITULOS.

En el capitulo 2 se enuncian los principios que deben ser considerados para
la medicion de impedancia en cultivos celulares.

En el capitulo 3 se presentan diferentes técnicas de fabricacién de
microelectrodos y la técnica que se utilizo para caracterizar los microelectrodos de
medicion de impedancia.

En el capitulo 4 se presenta el disefio y la caracterizacién de los sensores
para la construccion de una mini-incubadora que contendra el sistema medidor de
impedancia.

En el capitulo 5 se explica el funcionamiento de los amplificadores
operacionales y las caracteristicas que deben tener para construir un circuito
basado en un amplificador de instrumentacién, el cual permite medir la impedancia

del cultivo celular sin medidor de impedancia de banco.

En el capitulo 6 se presenta el desarrollo e integracion del sistema de
medicion de impedancia.

En el capitulo 7 se presenta la plataforma final

En el capitulo 8 se presentan las conclusiones de este trabajo de tesis.
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Capitulo 2.

MEDICION DE IMPEDANCIA EN CULTIVOS
CELULARES

En este capitulo se abordara el tema de la medicion de impedancia eléctrica,
en especifico, en sistemas bioldgicos, y las técnicas descubiertas para efectuar ese
tipo de mediciones; también se explicara el método de la microbiologia de
impedancia mediante el cual realizaremos la medicion de la proliferacion y muerte
celular en cultivo.

2.1. CORRIENTE ALTERNA

La corriente alterna es la corriente eléctrica en la que la magnitud y el
sentido varian ciclicamente. Los electrones del circuito se desplazan primero en un
sentido (entre los electrodos de diferente polarizacion) y luego en sentido contrario.
Esto se consigue alternando la polaridad del voltaje de la fuente.

La ventaja de la corriente alterna proviene de que la energia eléctrica en
forma de corriente alterna se puede transmitir a grandes distancias por medio de
faciles elevaciones de voltaje que reducen las pérdidas de energia en el transporte.

Las corrientes alternas mas utilizadas son las llamadas periddicas, las cuales
se repiten cada cierto intervalo de tiempo (periodo); entre ellas, la mas importante es
la llamada corriente sinusoidal o senoidal, porque es la unica capaz de pasar a
través de resistencias, bobinas y condensadores sin deformarse. Ademas, puede
demostrarse que cualquier otra forma de onda se puede construir a partir de una
suma de ondas sinusoidales de determinadas frecuencias.

Se llama sinusoidal porque sigue la forma de la funcién matematica seno. Los

parametros que caracterizan la sefal en C.A se muestran en la figura 2.1 y son: la
amplitud, la frecuencia angular y la fase inicial.
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Frecuencia angular

t) =V t+ 6
v(t) sen(w+\z

Fase inicial
Amplitud (2.1)

Fig 2.1 Parametros que caracterizan a una sefial de corriente alterna sinusoidal

Velocidad o frecuencia angular w: es la magnitud del angulo que recorre la sefal
alterna, de frecuencia f, en un segundo w=2[1f en rad/s.

Longitud de onda A: es la distancia que recorre la onda en un intervalo transcurrido
entre dos maximos consecutivos.

Valor RMS: es el valor de la corriente alterna que produce en una resistencia el
mismo valor de potencia que uno de corriente directa.

Valor instantaneo: es el valor que asume una sefal en cada instante.
Valor pico: el maximo valor instantaneo que alcanza la senal de corriente alterna.

Valor pico a pico: es el valor desde un maximo positivo hasta un maximo negativo
en una senal de corriente alterna

Valor medio de una senal: es el promedio de valores de una senal.
Matematicamente es el resultado de sumar un determinado numero de valores y

dividir el resultado entre el nimero de valores tomados en cuenta en la suma.

Frecuencia : es el numero de ciclos que completa una sefal en 1 segundo = >
Periodo: es el tiempo que tarda una senal en completar un ciclo 7 = 2—(;‘

Relaciones de fase: si dos 0 mas senales no empiezan en el mismo instante, se dice
que estan desfasadas.

2.2 IMPEDANCIA ELECTRICA
La impedancia es una magnitud que establece la relacién entre la tension y la

intensidad de corriente. Es la oposicion total (Resistencia, Reactancia inductiva,
Reactancia capacitiva) a la corriente de un sistema eléctrico. Tiene especial
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importancia si la corriente varia en el tiempo, en cuyo caso, ésta, la tensién y la
propia impedancia se describen de forma compleja o funciones del analisis
armonico. Su modulo establece la relacion entre los valores maximos o los valores
eficaces de la tension y de la corriente. La parte real de la impedancia es la
resistencia y su parte imaginaria es la reactancia.

El concepto de impedancia generaliza la ley de Ohm en el estudio de
circuitos en corriente alterna (AC). El término fue acufado por Oliver Heaviside en
1886. En general, la solucion para las corrientes y las tensiones de un circuito
formado por resistencias, condensadores e inductancias y sin ningun componente
de comportamiento no lineal, son soluciones de ecuaciones diferenciales. Pero,
cuando todos los generadores de tension y de corriente tienen la misma frecuencia
constante y sus amplitudes son constantes, las soluciones en estado estacionario
(cuando todos los fendmenos transitorios han desaparecido) son sinusoidales y
todas las tensiones y corrientes tienen la misma frecuencia que los generadores y
amplitud constante. La fase, sin embargo, se vera afectada por la parte compleja
(reactancia) de la impedancia.

Sea un componente electrénico o eléctrico o un circuito alimentado por una
corriente sinusoidal. Si la tension en sus terminales es A sen (w t+ 0 ), la
impedancia del circuito o del componente se define como un niumero complejo Z
cuyo modulo y argumento estan dados por:

Vo . —
2] =75 arg(Z) =9 (2.2)

El Modulo y la fase de Z también se pueden representar graficamente como en la
figura 2.2.

X

(Reactancia)

Re

R (Resistencia)

Fig 2.2 Representacion grafica del médulo y la fase de la Impedancia.[8]

Como las tensiones y las corrientes son sinusoidales, se pueden utilizar los
valores pico (amplitudes), los valores eficaces, los valores pico a pico o los valores
medios; pero hay que cuidar de ser uniforme y no mezclar los tipos. El resultado de
los calculos sera del mismo tipo que el utilizado para los generadores de tension o
de corriente.
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2.2.1 IMPEDANCIA EN CIRCUITOS RLC

Cuando se trabaja con circuitos de corriente alterna, interesa conocer las
corrientes y tensiones sobre distintos elementos pasivos (resistencias, capacitores y
bobinas). Asimismo, dado que la fuerza electromotriz que alimenta al circuito varia
en el tiempo, es importante conocer la respuesta de estos elementos como funcién
del tiempo.

El analisis de circuitos de corriente alterna se ve simplificado sobremanera si
se utiliza la Ley de Ohm Generalizada.

V=IZ (2.3)

donde Z' es la impedancia del circuito. Si la tension aplicada varia de forma
senoidal, la impedancia puede expresarse como una funcién de la frecuencia y de
las tres constantes fundamentales del circuito: R, C y L.

De este modo, para un circuito resistivo puro, la impedancia es igual a la
resistencia.

Z=Z=R (2.4)

Para un circuito capacitivo puro, la impedancia es igual a la reactancia
capacitiva.

X =-j/wC (2.5)

Para un circuito inductivo puro, la impedancia es igual a la reactancia
inductiva.

X' =wlj (2.6)

Para un circuito RCL serie, la impedancia equivalente es la suma de las
impedancias complejas de cada uno de los elementos que constituyen el circuito

Z =R+ (X +(-X))] (2.7)
Para un circuito paralelo, la inversa de la impedancia equivalente es la suma

de las inversas de las impedancias complejas de cada una de las n ramas del
circuito.
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1Z' =112, + 1Z,+ 1Z+...+ 112, (2.8)

Para un circuito RCL paralelo, la inversa de la impedancia total es la suma de
las inversas de las impedancias complejas de cada uno de las ramas del circuito.

1Z = 1R+ 1/X; + 1/X, (2.9)

El analisis de circuitos de corriente alterna,, mediante el uso de diagramas
fasoriales y numeros complejos, se simplifica teniendo en cuenta las siguientes
consideraciones:

En el caso de un circuito serie, ha de tomarse el fasor intensidad de corriente
como base para determinar la relacion de fase, puesto que es el mismo para todos
los componentes del circuito.

En el caso de un circuito paralelo, debe tomarse el fasor tension como base
para determinar la relacion de fase, ya que es el mismo para todas las ramas del
circuito.

De este modo, los fasores representativos del circuito, se pueden expresar
del siguiente modo:

CIRCUITO RLC SERIE CIRCUITO RLC PARALELO
I*=1+0j £* =g, +0]

Ve = Vg +0] I =1 +0]j

V*=0+V, ] =0 +1gj

V=0 - Vg 1= 0 -]

£% =V + V F HV " I* = gt + g+,

Tabla 1. Fasores de un circuito RLC
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Donde ¢* es la fuerza electromotriz o voltaje inducido, V., V, Vg, I5, I, el
corresponden a los voltajes y corrientes en las capacitancias, inductancias y
resistencias del circuito.

Asi, la resolucion de un circuito de C.A. se limita a asignar las impedancias
correspondientes a cada rama y luego resolverlo como si fuera un circuito de C.C.
La Ley de Ohm Generalizada puede aplicarse para cada elemento del circuito y esto
permite hallar las dependencias temporales y los desfases de cada uno de los
elementos [9,10].

2.3 FASE EN CIRCUITOS DE CORRIENTE ALTERNA

En todos los circuitos de Corriente Directa (C.C.), el voltaje y la corriente
alcanzan sus valores maximos y el valor cero al mismo tiempo, por lo que no es
correcto hablar de una fase en este tipo de circuitos.

Los efectos de la inductancia y la capacitancia en circuitos de C.A. evitan que
el voltaje y la corriente alcancen sus valores maximos y minimos al mismo tiempo.
Es decir, la corriente y el voltaje en la mayoria de los circuitos de C.A. estan fuera
de fase.

En los circuitos resistivos puros la corriente y la tensién estan en fase (figura

2.3)
g=gysen{wt) (M, § I
a)
N y
& 1 Iy L
- t =——
N 4
55 vy 5 o
Fl e »
7w / TG '
R T i
V.=« e Rt o f
I]f - S s am e )
Y .
- rs
b) c)

Fig 2.3 (a) Circuito resistivo (b) Diagrama de fasores para un circuito puramente resistivo (c) Graficas
de ¢ frente a wt para el mismo circuito [11].
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En los circuitos capacitivos puros la corriente esta adelantada 90° respecto a

la tensién (figura 2.4)

£ sen{wt) 6\)

Fmd

T
-

b)

Fig 2.4 (a) Circuito capacitivo (b) Diagrama de fasores para un circuito puramente capacitivo (c)

Graficas de ¢ frente a wt para

el mismo circuito [11].

En los circuitos inductivos puros la corriente esta atrasada 90° respecto de la

tension(figura 2.5)

£=£, sen(wt) 6'")

a)
A TR
E, L=
4 ¢
'l"] i L "'-."
emAREE RS, f_r 1"1‘ :
Frd s . 't
T # . 1 -
am r % ] !
II " - \N M Ll
s — 5 .._ EE e o '\'..I
lllrj_ =& ',’ Iy ‘-'l-
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Fig 2.5 (a) Circuito inductivo (b) Diagrama de fasores para un circuito puramente inductivo (c)

Graficas de ¢ frente a wt para

el mismo circuito [11].
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24 PRINCIPIOS Y PROPIEDADES BIOELECTRICAS EN EL CUERPO
HUMANO

La impedancia corporal (Z) esta en funcion de 2 componentes: resistencia (R)
y reactancia (Xc) (figura 2.6).A estos 2 componentes les corresponden la ecuacion

Z2= R? + Xc? (2.10)

La R representa la resistencia de los tejidos al paso de una corriente eléctrica
y Xc es la oposicion adicional debida a la capacitancia de esos tejidos y las
membranas celulares (es el llamado componente dieléctrico) [12]. Es importante
mencionar que los valores de la reactancia dependen de la frecuencia de la
corriente eléctrica. La reactancia se debe al componente lipidico de las membranas
de la masa celular.

Reactancia (¥c) (Ohm)

Incremento de la
frecuencia (KHz)

Angulo de
fase

Impedancia (Z) (Ohm)

Alta frecuencia (Hz) Baja frecuencia (Hz)
Resistencia (R) (Ohm)

Fig 2.6 Derivacion grafica del angulo de fase y su relacion con la resistencia (R). la
reactancia (Xc) y la impedancia (Z) [12].

Los aparatos de medicion de impedancia eléctrica para el cuerpo introducen
generalmente en el cuerpo una corriente alterna de amperaje muy bajo, que discurre
por el cuerpo, actuando el agua corporal como elemento conductor y la resistencia
que ofrece el fluido al paso de esa corriente es medida por el medidor de
impedancias.

La resistencia en el cuerpo no es la misma que la de los conductores no
biolégicos. La reactancia estad causada por la resistencia ofrecida por las
membranas celulares, los tejidos de sostén y los tejidos no-idnicos que retardan el
paso de la corriente [12]. Los flujos eléctricos de corriente atraviesan de forma
diferente tanto los liquidos extracelulares, como los intracelulares, y son
dependientes de la frecuencia de la corriente. Por ejemplo, en frecuencias de 5 Hz o
menores, esta corriente fluye muy bien por el agua extracelular (AEC). En cambio,
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con frecuencias por encima de 100 Hz, la corriente penetra en los tejidos corporales
con una reactancia minima. Un estudio mas detallado de frecuencia a la cual la
impedancia varia significativamente debido a la presencia de células es realizado en
la seccion 2.8 de este capitulo.

Para medir la proliferacion de cultivos celulares, antes es conveniente
conocer el ciclo de vida celular, la fisiologia de la célula, sus compuestos principales
y la reaccion que tendran a impulsos externos de tal manera que la medicién que se
planea efectuar no afecte la fisiologia y el ciclo de vida de la célula.

2.5 LA CELULA
2.5.1 CICLO DE VIDA CELULAR

El ciclo celular es un conjunto ordenado de sucesos que conducen al
crecimiento de la célula previo a la divisién en dos células hijas.

El ciclo celular se divide en dos fases principales: la interfase que se divide
en los intervalos G, Sy G,, y la fase de Mitosis (M). El estado G, quiere decir «GAP
1» (Intervalo 1), el intervalo S representa la fase de «sintesis», en el que ocurre la
replicacion del ADN (acidos desoxirribonucleicos), el intervalo G, representa «GAP
2» (Intervalo 2) y la fase M representa a la mitosis y la citocinesis (division del
citoplasma).

Las células que se encuentran en el ciclo celular se denominan
«proliferantes» y las que se encuentran en fase G, se llaman células «quiescentes».
Todas las células se originan unicamente de otra existente con anterioridad. El ciclo
celular se inicia en el instante en que aparece una nueva célula, descendiente de
otra que se divide, y termina en el momento en que dicha célula, por division
subsiguiente, origina dos nuevas células hijas. Cuando una célula no es necesaria o
es una posible amenaza, ésta puede morir por apoptosis, ya sea por sefales intra o
extracelulares. [13, 14]

La célula puede encontrarse en dos estados muy diferenciados: el estado de
no division o interfase y el estado de division o mitosis. En la Interfase, la célula
realiza sus funciones especificas y, si esta destinada a avanzar a la divisién celular,
comienza por realizar la duplicacion de su material genético (ADN). La interfase es
la fase mas larga del ciclo celular, ocupando casi el 90% del ciclo, transcurre entre
dos mitosis y comprende tres etapas:

Fase G, (del inglés Growth o Gap 1): Es la primera fase del ciclo celular, en la
que existe crecimiento celular con sintesis de proteinas y de ARN (acidos
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ribonucleicos). Es el periodo que transcurre entre el fin de una mitosis y el inicio de
la sintesis de ADN (replicacién) teniendo una duraciéon de entre 6 y 12 horas;
durante este tiempo la célula duplica su tamafno y masa debido a la continua sintesis
de todos sus componentes.

Fase S (del inglés Synthesis): Es la segunda fase del ciclo, en la que se
produce la replicacion o sintesis del ADN, como resultado cada cromosoma se
duplica y queda formado por dos cromatidas idénticas. Con la duplicacion del ADN,
el nucleo contiene el doble de ADN que al principio. Tiene una duracion de unas
10-12 horas y ocupa alrededor de la mitad del tiempo que dura el ciclo celular en
una célula de mamifero tipica.

Fase G, (del inglés Growth o Gap 2): Es la tercera fase de crecimiento del
ciclo celular, en la que continda la sintesis de proteinas y ARN. Al final de este
periodo se observa al microscopio cambios en la estructura celular, que indican el
principio de la divisién celular. Tiene una duracion entre 3 y 4 horas. Termina
cuando la cromatina empieza a condensarse al inicio de la mitosis. En las células
somaticas del humano, su estado diploide (después de la replicacion) es de 23
pares de cromosomas.

Fase M (mitosis y citocinesis): Es la division celular en la que una célula
progenitora (células eucariotas, células somaticas -células comunes del cuerpo-) se
divide en dos células hijas idénticas. Esta fase incluye la mitosis, a su vez dividida
en: profase, metafase, anafase, telofase; y la citocinesis, que se inicia ya en la
telofase mitotica. La fase M duraria alrededor de 30 minutos.

2.5.2 FISIOLOGIA DE LA CELULA

Aunque existen cientos de tipos de células, todas ellas tienen una serie de
caracteristicas comunes[15]. Todas las células eucariotas tienen la siguiente
estructura:

e Membrana plasmatica: es la membrana que separa el contenido de la célula
del exterior y estd compuesta de lipidos anfipaticos (principalmente de
fosfolipidos).

e Citoplasma y citosol: el citoplasma es el contenido celular localizado entre la
membrana y el nucleo. El citosol es la porcién semifluida del citoplasma, el
fluido intracelular, compuesto por nutrientes, iones, proteinas solubles y otras
pequefas moléculas que participan en las diferentes fases del metabolismo
celular. Los organelos y los endosomas estan en suspension en el citosol.
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e Organelos: son estructuras membranales, también compuestas
principalmente de fosfolipidos, altamente organizadas con formas y funciones
especificas

e Vesiculas o endosomas: Estructuras temporales que contienen productos de
secrecion y sustancias de reserva de las células.

El tamafio de la célula esta relacionado con la funcién que ella desempefa y
es una de las variables morfoldgicas que con frecuencia se ve afectada cuando la
célula presenta alteraciones patologicas. Por ejemplo, en tejidos cancerosos se
observa la hiperplasia, que consiste en un aumento en el numero de las células que
forman el tejido [16]. Generalmente el tamafo es constante para cada estirpe (0
tipo) celular e independiente del tamafo del individuo.

2.5.3 MEMBRANA CELULAR

La funcién de la membrana es la de proteger el interior de la célula frente al
liquido extracelular que tiene una composicion diferente y de permitir la entrada de
nutrientes, iones u otros materiales especificos. También se intercomunica con otras
células a través de las hormonas, neurotransmisores, factores de crecimiento, etc.

Una de las caracteristicas mas importantes de la membrana es que posee
permeabilidad selectiva dependiendo de las propiedades quimicas de cada
molécula (polaridad, tamafio, hidrofobicidad, etc.),, es decir, deja pasar ciertas
sustancias en determinadas situaciones tanto hacia el exterior de la célula como
hacia el interior.

En ambas fronteras de esta membrana estan presentes diferentes iones,
tanto positivos como negativos. Entre ellos se encuentran K+, Na+ y Cl-que son
esenciales para el potencial de accion.

Debido a estas sustancias idnicas que se encuentran a un lado y al otro de la
membrana, plasmatica en ésta aparece una diferencia de potencial eléctrico; el
potencial de membrana. Cuando este potencial se despolariza (mediante un
estimulo externo), es decir, el potencial disminuye mas alla de un cierto valor
umbral, se genera un potencial de accién.

Estos cambios en el potencial de membrana son debidos a los movimientos

de iones Na+ y K+ a través de la membrana plasmatica mediante los llamados
canales iénicos mostrados en la figura 2.7.

25



Extracellular space

@ @ Sodium ® Pgtassium
] Na" O ® K

e 11 (1) 11
° Oo e o7 .

<

Intracellular space k*

Fig 2.7 Canales de Na+ y K+ en la membrana celular [18]

El proceso se basa, esencialmente, en que primero se abre el canal idnico de
Na+, introduciéndose estos iones en el interior de la célula, y se genera el potencial
de accion. En ese momento se empiezan a abrir los canales del K+ y se empiezan a
cerrar los del Na+, por tanto, los iones K+ se moveran hacia el exterior de la célula,
volviendo a tomar el potencial de membrana el valor que existia al inicio del
proceso.

En el liquido extracelular, los iones mas importantes son el Na+ y el ClI-,
mientras que en el interior de la célula predomina el K+ y fosfatos organicos
anioénicos (PO-). Como resultado de esto, existe una diferencia de potencial eléctrico
a través de la membrana (potencial de membrana) que se mide en voltios. El voltaje
en las células vivas es de -20 a -200 mV (milivoltios), representando el signo
negativo que el interior es mas negativo que el exterior. En algunas condiciones
especiales, algunas células pueden tener un potencial de membrana positivo.

2.5.4 COMPORTAMIENTO ELECTRICO DE LA MEMBRANA CELULAR

La descripcion del comportamiento eléctrico de la membrana celular se basa
en representar sus propiedades eléctricas con un circuito eléctrico equivalente. El
descubrimiento de estas propiedades, asi como el desarrollo del concepto de un
circuito equivalente, fueron tema de estudio de numerosos investigadores durante
afios [17]. Sin embargo, el primer paso fue la demostracion, usando meétodos
electrofisiologicos, de que todas las células estan rodeadas por una membrana.

La primera demostracién de que la conductancia de un medio conteniendo
células disminuye, cuando la concentracion de células aumenta, fué hecha en 1899
por Steward, quien encontré que las células vivas tienen una resistencia eléctrica
mayor que la del medio que las rodea [18]. También observd que si las células eran
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destruidas con saponina (detergente no idnico), la conductancia del medio se hacia
independiente de la concentracion de células destruidas, por lo que llegd a la
conclusion de que la resistencia eléctrica estaba localizada en la membrana.

La presencia de una capacitancia en la membrana celular fue demostrada por
Rudolf Hober (1910), quien la estudio aplicando corriente alterna a suspensiones de
diferentes células y encontré que cuando la frecuencia de la corriente aplicada era
alta, la impedancia de la membrana era baja, ya sea que las células estuvieran
intactas o destruidas[18]. En cambio, cuando la frecuencia de la corriente era baja,
la impedancia de un medio conteniendo células destruidas también lo era, pero si el
medio contenia células intactas, la impedancia era alta, lo anterior implica que para
poder diferenciar entre células vivas y muertas, la frecuencia de la corriente aplicada
es determinante.

Posteriormente, alrededor de 1925, Hugo Fricke inici6 estudios con
suspensiones de globulos rojos (eritrocitos) para medir la capacitancia de la
membrana. Sus mediciones de la impedancia de esas células le permitieron calcular
un valor de 0.81 uF/cm? para la capacitancia de la membrana, el cual, suponiendo
una constante dieléctrica de 3 (igual a la del aceite), le daba un valor de 3.3 nm para
el grosor de la membrana [19]. Estos experimentos son descritos con detalle por
Kenneth S. Cole (1966), quien continuo los experimentos de Fricke, estudiando en
forma semejante una gran variedad de células y como consecuencia actualmente se
considera que el valor de 1 yF/cm2 para la capacitancia de la membrana es casi
una constante biofisica [18].

Entre los experimentos clasicos en el estudio de la membrana celular se
encuentran también los de Evert Gorter y Grendel (1925), quienes destilaron los
lipidos de un numero conocido de eritrocitos, encontrando que el area de la
monocapa que obtenian era aproximadamente el doble de la superficie celular total
[20]. Su interpretacion de esos resultados es aun valida, indicando en ellos que la
membrana esta constituida por una bicapa de lipidos. Esta fue una conclusion
impresionante para aquella época. Asi, todos esos experimentos y muchos otros,
demostraron la presencia y el valor de una capacitancia en la membrana celular.

La presencia de una resistencia eléctrica en la membrana celular fue
establecida por medio de experimentos similares a los anteriores, conducidos por
Fricke y Morse (1925). Estos experimentos fueron hechos con suspensiones de
eritrocitos a los que aplicaron corriente alterna a varias frecuencias y fueron
seguidos por experimentos en células aisladas (de huevecillos de los equinodermos
Arbacia e Hippone, de estrella de mar Asterios, de grillos y de axones de calamares
gigantes), suspensiones de eritrocitos y tejidos (de piel de rana, de diafragma de
gato, de células cultivadas de musculo cardiaco de embriones de rata, de musculo
esquelético de rana), hasta llegar finalmente a los registros intracelulares en el axén
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de calamar gigante (Hodgkin y Huxley, 1939; Curtis y Cole, 1940) [20, 21].

Ya para mediados del siglo XX, Cole (1940) empezé a hacer mediciones
internas del potencial de reposo y del potencial de accion con pipetas intracelulares
llenas de KCI (Hodgkin y Huxley, 1939; Curtis y Cole, 1940). En estos experimentos,
después de corregir los errores debido a los potenciales de union liquida, obtuvo
valores de aproximadamente -61 mV para el potencial de la membrana en reposo,
mientras el potencial de accion promediaba 110 mV en amplitud. Con esos datos,
Cole encontré que la membrana tenia que invertir su polaridad durante el potencial
de accidn, pero como al sustituir el agua de mar con dextrosa isoténica su amplitud
no cambiaba, concluy6 que tal vez la inversion era debida a un efecto de resonancia
ocasionado por una capacitancia (1 pF/cm2) y una inductancia (0.2 H/cm2) en la
membrana. Como la inductancia ya habia sido propuesta y utilizada anteriormente
para explicar los resultados experimentales obtenidos durante las mediciones de la
impedancia transversal de los axones gigantes (Cole y Baker, 1941), no le fue dificil
aceptar que era el factor mas importante [22].

Por lo tanto, el circuito equivalente que Cole consideré inicialmente como una
representacion de la membrana contenia una inductancia. Sin embargo, para 1947
lo abandoné y correctamente atribuyé el comportamiento inductivo a una
consecuencia de las caracteristicas no-lineales de la membrana. Asi, el circuito
equivalente usado actualmente para el estudio de las propiedades eléctricas de la
membrana celular tiene solamente dos componentes en paralelo, resistencia y
capacitancia, como se muestra en la figura 2.9.

Circuito equivalente de la membrana

B R=1/G

At | @ AN
UWW ' ' Wi

(npa(‘llauce Lnndu('m:ce

Fig. 2.8 Circuito eléctrico equivalente de la membrana. Los medios conductores interno y externo
separados por la bicapa lipidica (dieléctrico) estan representados por las placas del capacitor,
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mientras los canales idnicos para el sodio y el potasio lo estan por la resistencia [18].
2.5.5 EXCITABILIDAD CELULAR

Todos los sistemas bioldgicos son capaces de detectar las variaciones
energéticas que ocurren en el medio que los rodea. Esta caracteristica, de detectar
cambios energéticos del medio y reaccionar ante ellos, constituye una de
las principales propiedades de los sistemas biolégicos y se le denomina
irritabilidad[23]. Las variaciones energéticas (mecanicas, quimicas, eléctricas,
térmicas, luminicas) que tienen lugar en el medio extracelular son los estimulos y las
acciones de adaptacion del sistema bioldgico ante estos, son las respuestas.

Todas las células que componen nuestro organismo son células excitables.
El concepto de células excitables se le da a las células o tejidos que generan una
respuesta cuando reciben un estimulo. Esta excitabilidad celular va a depender de
la existencia de diferentes concentraciones de iones en ambos lados de la
membrana celular y de la capacidad de intercambio activo y pasivo a través de
estas membranas.

La capacidad celular de distribuir iones selectivamente a través de la
membrana citoplasmica origina en ella diferencias en la distribucién de cargas
eléctricas. Esto permite a las células generar actividad eléctrica espontanea o en
respuesta a la estimulacion. Las corrientes idnicas fluyen de un lado a otro de la
membrana celular, a través de poros proteicos que cruzan la membrana, llamados
canales idnicos. Los canales i6nicos son sensibles al voltaje, a los ligandos o a la
tensién mecanica y son selectivamente permeables a diferentes tipos de iones.

La apertura de los canales iénicos permite el flujo de iones siguiendo su
gradiente electroquimico. La corriente eléctrica producida por el flujo de iones a
través de la membrana ocasiona cambios de voltaje que se propagan a lo largo de
ésta. Si los cambios de voltaje son pequenos, es pasiva y sufre una atenuacion a lo
largo de la distancia. Si el cambio de voltaje sobrepasa un umbral de
despolarizacion, se producen impulsos conocidos como potenciales de accion
(figura 2.9). Estos son autoregenerativos y se propagan sin atenuacion a lo largo de
las células. Los impulsos nerviosos surgen de cambios transitorios en la
permeabilidad membranal a los iones, principalmente de sodio y potasio, aunque en
ocasiones el calcio tiene contribuciones importantes.
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Fig. 2.9 Potencial de accién de la membrana celular [24].

2.6 MONITORIZACION DE CRECIMIENTO Y MUERTE CELULAR

El ciclo celular es estudiado desde que el hombre sabe de su existencia y de
su importancia para el crecimiento de organismos y la homeostasis de los tejidos.
Sin embargo, en los ultimos afos, el interés se ha vuelto mas bien un estudio
detallado y caracterizacion de microorganismos incluidos las células.

La medicién del crecimiento de células en sus diferentes etapas se ha
convertido en una prioridad debido a las aplicaciones a las que que se ha
destinado, principalmente en areas como la biomédica [25], ambiental [26] y
alimenticia [27].

El crecimiento de una poblacion celular puede ser entendido desde diferentes
perspectivas y, de acuerdo a éstas, se puede llegar a determinar la medida del
crecimiento mediante diversas metodologias.

2.6.1 TECNICAS EXISTENTES PARA MEDIR EL NUMERO DE CELULAS

El crecimiento celular puede definirse como la capacidad para multiplicarse
que tienen las células individuales, esto es, iniciar y completar las fases de su ciclo
celular. De esta forma, se considera a las células como particulas discretas y el
crecimiento es entendido como un aumento en el numero total de particulas.

Existen dos formas para determinar el niumero total de células en una muestra:

e Recuento microscopico:
Es una técnica comun que utiliza un equipamiento facilmente disponible en

un laboratorio de microbiologia o biologia celular. Para estos recuentos se utilizan
generalmente camaras de recuentos (hemocitometros), aunque también pueden
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realizarse a partir de células sin tinciéon (transparentadas) o tefiidas con colorantes
(Naranja de acridina o Azul de tripano).

La mayor dificultad del recuento en camara es obtener reproducibilidad en el
llenado de la camara con liquido. Otra dificultad es la adsorcién de las células en las
superficies del vidrio, incluyendo pipetas. Esta adsorcion es critica en el proceso de
dilucion de la muestra y se minimiza al realizar las diluciones en medios de alta
fuerza idénica (solucion fisioldgica o medios minimos sin fuente de carbono).

Las camaras mas utilizadas son las de Hawksley y la de Petroff-Hausser. La
primera tiene la ventaja que puede ser utilizada con objetivos de inmersién, aunque
la mayoria de los recuentos se realizan con objetivos secos. Una de las mayores
ventajas del recuento microscopico es brindar informacion adicional sobre el tamafio
y la morfologia de los objetos contados [28].

e Recuento electrénico:

Los contadores electronicos permiten realizar recuentos de células,
bacterias, levaduras no filamentosas y protozoarios, pero no de hongos y
microorganismos filamentosos o miceliares.

Estos instrumentos constan basicamente de dos compartimentos
comunicados a través de un pequefio conducto. En ambos compartimientos hay
electrodos que miden la resistencia eléctrica del sistema y, como el orificio del
conducto es muy pequefio y su resistencia es muy alta, la resistencia eléctrica de
cada compartimiento es independiente.

El principio de funcionamiento de estos instrumentos es el que se explica a
continuacién. Un volumen fijo de una suspension celular es forzada a pasar desde
un compartimiento al otro a través del pequefio conducto, en un muy breve intervalo
de tiempo. Cuando un microorganismo pasa al nuevo compartimiento, la resistencia
de éste se incrementa debido a que la conductividad de la célula es menor que la
del medio. Estos cambios en la resistencia son convertidos en pulsos o voltaje y
contados.

Este tipo de recuento presenta algunos inconvenientes ya que ciertas células son
muy pequefas y producen cambios en la resistencia que son comparables al "ruido"
generado por la turbulencia que se desarrolla al pasar el fluido por el orificio. No
pueden medirse células que forman filamentos o agregados o soluciones muy
concentradas de microorganismos, debido a que el pasaje de mas de una célula en
un breve periodo de tiempo va a ser tomado como una célula mas grande. Es
comun la obstruccion del orificio por microorganismos muy grandes [28].
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Otra forma de medir el crecimiento celular implica medir el aumento de los
microorganismos capaces de formar colonias, debido a que sélo se tiene en cuenta
el numero de microorganismos viables; esto es, capaces de crecer indefinidamente.
Las determinaciones que se utilizan son recuento de colonias y método del numero
mas probable.

Para los fisidlogos bacterianos, bioquimicos y bidlogos moleculares, una
medida del crecimiento es el incremento de biomasa. Para ellos, la sintesis
macromolecular y un incremento en la capacidad para la sintesis de los
componentes celulares es una medida del crecimiento. Para este grupo, la divisién
celular es un proceso esencial pero menor, que rara vez limita el crecimiento, ya que
lo que limita el crecimiento es la capacidad del sistema enzimatico para utilizar los
recursos del medio y formar biomasa.

e Medida de la Biomasa
La medida de la masa de los constituyentes de la célula es utilizada

frecuentemente como base para la medida de una actividad metabdlica (figura
2.10), o de un constituyente metabdlico o quimico.
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Fig 2.10 Curva de crecimiento de un cultivo cerrado. [29]
e Peso humedo

Se obtiene a partir de una muestra en suspension que es pesada luego de la
separacion de las células por filtraciéon o centrifugacion. Es una técnica util para
grandes volumenes de muestra.

La principal desventaja es que el diluyente queda atrapado en el espacio

intercelular y contribuye al peso total de la masa. La cantidad de liquido retenida
puede ser importante, por ejemplo, un pellet de células bacterianas muy
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empaquetadas puede contener un espacio intercelular que aporta entre el 5-30% del
peso, de acuerdo a la forma y deformacion celular. Para corregir el peso humedo, se
determina la cantidad de liquido que queda retenida en el espacio intercelular luego
de una centrifugacion; para ello se utilizan soluciones de polimeros no iénicos (como
el Dextran) que pueden ingresar en el espacio intercelular pero no pueden atravesar
las paredes bacterianas.

e Peso seco

El peso seco (contenido de sdlidos) de las células que se encuentran en una
suspension se obtiene por el secado de un volumen en un horno a 105°C hasta
peso constante.

Esta técnica es util para grandes volumenes de muestra, debido a que
diferencias del orden de los miligramos representan el peso de un gran numero de
células.

La desventaja de este método es que componentes volatiles de la célula
pueden perderse por el secado y puede existir alguna degradacion. También la
muestra seca puede recobrar humedad durante el pesado, principalmente si el
ambiente tiene una humedad relativa alta.

e Citometria de flujo

Método basado en hacer pasar una a una las células de una suspension por
un sistema de deteccion; este sistema puede contener un detector capaz de medir
diferentes parametros (diferentes tipos de fluorescencia, absorbancia, dispersién de
luz, etc.) lo que permite identificar las células durante su paso por el detector.

Un método indirecto es la técnica de medicidén de la impedancia eléctrica (IM)
o bioimpedancia y la espectroscopia de impedancia eléctrica (EIS, por sus siglas en
inglés Electrical Impedance Spectroscopy) [29, 30, 31].

La aplicacion de la impedancimetria en microbiologia se conoce clasicamente
como microbiologia de impedancia (Ml) y es un conjunto de técnicas que permiten
monitorear, detectar, cuantificar y aun identificar microorganismos en muestras
provenientes de la industria o la practica médica.

La técnica consiste en realizar mediciones de las componentes de
impedancia (por ejemplo conductancia, capacidad, modulo de impedancia o angulo
de fase) empleando el método bipolar, o el tetrapolar, con electrodos sumergidos en
una celda que contiene un medio de cultivo inoculado y que es mantenido a
temperatura constante.
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2.7.2 METODOS EMPLEADOS EN MICROBIOLOGIA DE IMPEDANCIA

Varios métodos y circuitos han sido propuestos para la medicion de los
parametros antes mencionados:

A. Puentes para medir cambios de impedancia o conductancia. Estos puentes son
balanceados inicialmente contra una celda estéril o de referencia para disminuir
variaciones de temperatura u otros parametros .

B. Puentes de impedancia para medir el cociente de la impedancia de una celda de
referencia sobre la suma de las impedancias de referencia y una celda inoculada.
Este arreglo reduciria cambios extra-bacterianos.

C. Generador de corriente constante aplicado a una celda inoculada y un
demodulador sensible a la fase. Esta técnica permite obtener sefales
proporcionales a las componentes resistiva total, reactiva total y modulo de
impedancia total .

D. Una fuente de tension senoidal aplicada a una celda inoculada a través de un
resistor serie para medir la impedancia bipolar. Las tensiones medidas en el resistor
serie, la celda de cultivo y la fuente permiten calcular por medio de la ley de Ohmy
el teorema del coseno, el médulo de la impedancia y sus componentes resistiva y
reactiva totales.

E. El método tetrapolar es similar al bipolar (punto D), pero evita la impedancia de la
interfase electrodo-electrolito, y solo mide la resistencia del medio de cultivo .

F. El método bi-frecuencia se basa en un técnica desarrollada por Schwan [32] y
emplea las propiedades dependientes de la frecuencia de la impedancia de
interfase, para separar las componentes de médio e interfase de la impedancia
bipolar.

2.6.3 METODO SELECCIONADO DE MEDICION DE IMPEDANCIA EN CULTIVOS
CELULARES

La microbiologia de impedancia (M), también llamada microbiologia de
impedancia clasica, puede realizarse colocando dos electrodos de metal sumergidos
en un medio de cultivo inoculado, midiendo entre ellos la impedancia bipolar a una
frecuencia fija, mientras crecen los microorganismos presentes [33]. En él se miden
los cambios de conductancia del medio o de capacidad de interfase debidos a la
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actividad metabolica de los microorganismos presentes en un medio de cultivo. Es
decir, no se mide directamente la presencia de células, sino su actividad metabdlica.

Después de conocer los distintos métodos de conteo celular y las limitaciones
de cada uno y teniendo en cuenta el objetivo de tener mediciones in situ y en
tiempo real, se llegé a la conclusion que el mas adecuado para desarrollar el
sistema que medira la proliferacién y muerte celular en cultivo es el de microbiologia
de impedancia clasica, debido a que permitira caracterizar cuantitativamente distinto
tipos de células con pequenos ajustes de software; ademas, este método tiene la
posibilidad de embeberse en un microcontrolador, lo cual proporcionara ventajas
como la monitorizacidén continua, la portabilidad y, segun la capacidad del
microcontrolador, una alta resolucion en la medicién de los cambios de impedancia.

2.7 MODELO DE MICROELECTRODO Y CULTIVO CELULAR.

La impedancia del electrodo puede ser modelada por una resistencia (R) y
una reactancia (X) en serie cuyo valor decrece cuando la frecuencia se incrementa
(Ragheb and Geddes, 1990).

El modelo mostrado en la figura (2.11), en el que se basa la primera
caracterizacion de este estudio, consta de dos ramas en paralelo que simulan los
microelectrodos fabricados, el medio de cultivo y las células presentes en dicho
medio [34, 35, 36].

La primera rama tiene 3 elementos en serie, los dos capacitores representan
la capacitancia de doble capa entre los electrodos y el medio(C,, ). La resistencia
representa la resistencia del medio de cultivo (R,,).

La segunda rama modela la capacitancia del medio de cultivo (C) vy, por lo
tanto, es la parte que simula las células dentro del medio de cultivo, ya que son las
células las que aportan la componente capacitiva al medio. En la figura 2.12 se
observan graficamente los correspondientes del modelo.

C
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I

Fig 2.11 Modelo de microelectrodo y cultivo celular [36].
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Fig 2.12 Representacion grafica del modelo de microelectrodo y cultivo celular.

2.8 DEPENDENCIA DE LA FRECUENCIA EN LAS MEDIDAS DE IMPEDANCIA

En general, se pueden identificar tres regiones discretas de dispersion en los
tejidos bioldgicos: la dispersion alfa (10 Hz a unos pocos kHz), asociada con
interfaces de tejido, como membranas; la dispersién Beta (1kHz a varios MHz),
asociada a la polarizacion de las membranas celulares, las proteinas y otras
macromoléculas organicas; y la dispersion Gamma (> 10 GHz), asociada a la
polarizacion de las moléculas de agua.

En circuitos RC, como el que se utilizara como circuito equivalente del
fendbmeno a estudiar, la impedancia es directamente proporcional al periodo de
oscilacion de la sefial de corriente alterna generada e inversamente proporcional a
la frecuencia, ya que la impedancia de un circuito RC incrementa a medida que la
frecuencia disminuye y viceversa.

El condensador del circuito RC genera un desfase en la sefial de voltaje que
se mide en la resistencia, el cual aumenta si se aumenta la frecuencia.

Cuando la capacitancia del circuito tiende a ser muy grande, la impedancia
toma un valor muy cercano al de la resistencia.

De igual manera se comportan los electrodos inmersos en medio de cultivo,
sb6lo que en este caso el comportamiento también depende de la geometria del
electrodo, de la conductividad y permitividad del medio.

Dependiendo de la frecuencia del voltaje aplicado, la componente capacitiva

del circuito influye con mayor o menor importancia en la magnitud total de la
impedancia (figura 2.13). A continuacion se explica el modelo con mas detalle.

36



dl Ccll
Ry
' | ‘

—AAAr
1| ‘

| |
Cai

(a)

1E+7

+ Measurement

1E+6 - —— Fitting

1E+5 -

Impedance (Q2)

1E+2 : . :
1E-1 1E+1 1E+3 1E+5 1E+7

(b) Frequency (Hz)

Fig 2.13 a) Circuito equivalente del sistema de medicion de impedancia b) espectro de
impedancia en el medio de crecimiento junto con la curva de ajuste. Cdl es la capacitancia de doble
capa en cada electrodo; Rsol es la resistencia del medio; Cdi es la capacitancia dieléctrica del
medio; amplitud AC : 5 mV; rango de frecuencia: 0.2 hz- 5 Mhz [35].

La propiedad dependiente de la frecuencia de estas tres regiones puede
interpretarse utilizando el circuito equivalente anterior, donde se aprecian dos ramas
paralelas

En el circuito equivalente (Cdi y Cdl + Rsol + Cdl), dos casos podrian ocurrir a
la rama de capacitancia dieléctrica (Cdi) en toda la gama de frecuencias de prueba.
En un caso, cuando la frecuencia no sea suficientemente alta (<1 MHz), la corriente
no puede pasar a través del condensador dieléctrico. Como resultado, la
capacitancia dieléctrica paralela esta inactiva, y solo actua como un circuito abierto.
Sdlo la capacitancia de doble capa y la resistencia media en serie debe tenerse en
cuenta, para la impedancia total.

Cuando las células estan presentes en el sistema, la presencia del
aislamiento eléctrico de las membranas celulares influye en Cdl [34].

Las células son conductores muy pobres en frecuencias por debajo de 10

kHz [39]. La conductividad de la membrana celular es de alrededor de 107 S/m,
mientras que la conductividad del Interior de una célula puede ser tan alto como 1
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S/m [40]. Por lo tanto, la proliferaciéon celular puede estimarse midiendo la
impedancia total en la region de baja frecuencia 10hz -10khz(figura 2.14).

Percentage of impedance change

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18

Growth time (h)

Fig 2.14 Porcentaje de cambio de impedancia a diferentes frecuencias durante el crecimiento de
Salmonella typhimurium [35]

El segundo caso se produce a una frecuencia superior a 1 MHz, lo que
permite el paso de corriente a través de la capacitancia dieléctrica en lugar de la
resistencia del medio. Por lo tanto, la capacitancia dieléctrica del medio domina la
impedancia total, y la capacitancia de doble capa y la resistencia media podrian ser
ignoradas en este caso. Sin embargo, con el fin de no alterar el funcionamiento
normal de las células, no es deseable para este proyecto hacer pasar corriente a
través de ellas.

2.9 LA DOBLE CAPA ELECTRICA

La doble capa eléctrica es la estructura que comprende la regién de interfase
entre dos fases. Contiene una distribucion compleja de carga eléctrica que proviene
de la transferencia de carga entre las fases, la adsorcién de los iones positivos y
negativos, la orientacion de las moléculas con momento dipolar y la polarizacion de
la carga eléctrica en las moléculas. Esta doble capa adquiere gran importancia en el
comportamiento de los coloides y otras superficies en contacto con solventes. Uno
de los principales efectos de la existencia de la doble capa en la interfaz
electrodo-solucién es la acumulacion de carga o capacidad, superpuesta a una
actividad faradaica.

Se ha demostrado experimentalmente que el comportamiento de la interfase
electrodo-solucién es analoga a la de un condensador y, puede darse un modelo
parecido a un condensador para la region de interfase. A un potencial determinado
existira una carga en el electrodo y una carga en la solucion, y sus valores seran
iguales y opuestos. La carga del metal reside en la superficie del mismo y la carga
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de la solucién se encuentra en el exceso de iones que se encuentre cerca de esta
superficie. Se suele dividir la carga entre el area del electrodo y se trabaja con
densidad de carga. El arreglo de especies cargadas y dipolos orientados existentes
en la interfase metal solucion es conocido como doble capa eléctrica(figura 2.15). La
capacidad de la doble capa (C,) suele encontrarse entre 10-40 pF/cm? Sin
embargo, a diferencia de los condensadores reales, C, suele ser una funcion del
potencial. [37]
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Fig 2.15 Esquema de doble capa en un liquido en contacto con un sélido cargado negativamente [38]

Los potenciales bioeléctricos generados en las células son potenciales
idnicos, producidos por flujos de corrientes idnicas. La medida eficiente de esos
potenciales idnicos requiere que sean convertidos en potenciales electronicos antes
de que se puedan medir con métodos convencionales. Es aqui donde adquieren
importancia los microelectrodos de medicion.
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Capitulo 3.
CARACTERIZACION DE MICROELECTRODOS

Para continuar con el desarrollo del proyecto es necesaria la utilizacion de un
arreglo de microelectrodos adecuado para medir la impedancia en cultivo celular, en
este capitulo se especifican las caracteristicas funcionales, método de fabricacién y
caracterizacion de los microelectrodos de medicion .

3.1 CARACTERISTICAS DE LOS ELECTRODOS DE MEDICION.

Como se menciond en el capitulo 2, para poder utilizar el método de
Microbiologia de Impedancia se requieren dos electrodos de metal, sumergidos en
un medio de cultivo con células, para posteriormente medir la impedancia entre
ellos. El objetivo es lograr que las células se adhieran y proliferen en la superficie de
los electrodos de medicion, con lo cual incrementara la impedancia; por el contrario,
la muerte celular conduce a la liberacion de células de la superficie del electrodo de
medicion. Eso induce la disminucién de la impedancia medida a través de los
electrodos.

Las figuras 3.1 y 3.2 ilustran el comportamiento de la corriente a través de
electrodos sumergidos en medios de cultivo con y sin celulas.
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Fig 3.1 Flujo de corriente a través de electrodos sumergidos en el medio de cultivo
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Fig. 3.2 Flujo de corriente con células adheridas a los electrodos

Cuando una célula crece en el electrodo, la célula forma adherencia con el
electrodo, que representa el 15-20% de los Superficie celular. Ademas de las areas
de contacto, el espacio promedio entre la celula y la superficie del electrodo es de
50 nm a 150 nm.

Debido a que la membrana celular es altamente aislante, la corriente que
fluye desde la parte cubierta por células debe fluir lateralmente a través de la regién
de la separacion resistiva.

Asi que, con la presencia celular, hay dos ramas para el flujo de corriente: la

porcion de electrodo expuesta con impedancia de Z (w) /(Area,-Area.,) y la
porcidn cubierta de células con impedancia de Z (w)/Area,_, (figura 3.3).

cell
gap

gold electrode’

cell

Fig. 3.3 Unidn de célula- electrodo, se muestra la adhesion focal de la célula y el flujo de corriente
[41]

Para que las células puedan adherirse a los electrodos y para que se puedan
llevar a cabo mediciones de impedancia que arrojen datos utiles, los electrodos de
medicion deben de cumplir con ciertas especificaciones, entre las que estan el
material de fabricacion, las dimensiones e incluso la forma.

3.1.1 MATERIALES
Existen varios materiales que sirven para la construccion de electrodos

destinados a la medicion de biopotenciales, en este caso de impedancia en cultivos
celulares, algunos de ellos son los fabricados con plata - cloruro de plata, iridio-
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Oxido de Iridio, ITO (Indium Tin oxide), platino y oro; asi como PDMS dopado con
distintos agentes para aumentar su conductividad.

A continuacién se presenta la tabla 2 que recopila el estudio de las ventajas
y desventajas de electrodos fabricados con distintos materiales, tanto para fines de
sensado como de estimulacion.

Tipo de electrodo

Para sensado

Para estimulacién

Exhiben potenciales de deriva

Costosos

Plata - Cloruro de Bajo ruido electroquimico Moderadamente 1itil con
plata Bajo potencial de offset excitaciones bifisicas
Bajo potencial de deriva Pierden cloruro de plata con
Moderadamente costosos estimulaciones monofisicas
Platino y oro Ruidosos a bajas frecuencias Excelentes para estimulaciones por

periodos largos
Funcionan bien con estimulacion

monotfisica y bifdsica

Iridio - Oxido de

iridio

Generalmente midosos

Buen comportamiento general
Gran transferencia de carga por
unidad de drea

Muy costosos

Acero inoxidable

Ideales para sefiales de gran
amplitud

Bajo costo

Buen desempefio para aplicaciones
cortas

Bajo costo

PDMS con negro de

carbén de multicapa
0 micro particulas
metalicas

Generalmente midosos

carbin, nanotubos de  Aun en estudio

Buen comportamiento general
Conductividad dependiente de su
concentracion

Funcionan bien con estimulacion
monofisica y bifésica

Bajo costo

Tabla 2. Comparacioén de propiedades de diferentes electrodos para biopotenciales [42]

3.1.2 DIMENSIONES Y CONFIGURACION

Para encontrar el tamafo optimo de los electrodos de medicion, es necesario
remontarse a estudios previos [7, 41]. en los que se prueban electrodos de distintas
dimensiones y se obtiene su relacion con los cambios de impedancia causados por

la presencia de células.
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Un estudio que utiliza fibroblastos 3T3 y electrodos de oro muestra la
influencia del tamano de los electrodos en las medidas de impedancia, los
resultados se muestran en la figura 3.4

a
107 =5
— 107 v 0.00025 cm2
0 o 000032 cm2
E a  0.0013 cm2
O 4 00044 cm2
=10
~N
0 Ry,
10° 10° 10 10° 10°
frequency (Hz)

Fig. 3.4. Grafica de la magnitud de la impedancia contra la frecuencia en escala logaritmica para
cuatro electrodos de diferente area. [41]

La configuracién de los electrodos utilizados en dicho estudio se muestra en
la figura 3.5

bonded well passivation layer
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Fig. 3.5. Configuracion del sensor con cuatro electrodos de diferente area. [41]
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Fig. 3.6. Efectos de la frecuencia en los cambios de impedancia en electrodos de medicién celular.
Se utilizaron electrodos con diametros de 250 um , 500 um y 1 mm. Miden la diferencia de
impedancia entre células(HepG2) y el medio. [7]

La figura 3.6 fue tomada de un estudio en donde se mide el crecimiento de
células de carcinoma hepatocelular humano (HepG2) en microplacas multipozos
medidos con electrodos de oro, donde se puede observar que la componente real
de la impedancia depende del tamafo de los electrodos, ademas del medio
presente entre ellos.

Se observa en este estudio que a una frecuencia de entre 1 y 10 kHz se
obtiene la mayor diferencia de impedancia en mediciones con y sin células.

La forma de los electrodos que se utilizaron en este estudio se muestra en la
figura 3.7.

A 8-well cell culture chamber insulator
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connection pad ¢

Fig 3.7 Chip para conteo de Hep G2, el cual consta de ocho camaras de cultivo de células con un
sistema de 3 electrodos que consiste en un electrodo de trabajo (WE), un un electrodo de referencia
(RE) y un contraelectrodo (CE) en cada pocillo [7].

Dado que el rango de frecuencias de entre 1 y 10 kHz coincide en ambos
estudios con la frecuencia 6ptima para medir el cambio de impedancia, es ésta la



que se utilizara para la posterior caracterizacidén de electrodos y las mediciones con
el sistema de medicion de impedancia que se fabricara.

3.2 FABRICACION DE MICROELECTRODOS

Para fabricar electrodos con las dimensiones y configuracion antes
explicadas, se pueden utilizar diversas técnicas de fotolitografia o como en este
caso, una técnica desarrollada en el laboratorio de Micro-Nano-Tecnologia que
consiste en un transferencia directa de micropatrones por ablacién laser [45].

La litografia es la tecnologia que se utiliza para crear patrones con un tamafo
que varia desde unos nanometros hasta decenas de milimetros (tabla 3).
Combinando la litografia con otros métodos como deposicion y ataques (etching) se
pueden obtener topologias de alta resolucidn e incluso obtener estructuras
complejas a micro y nano escala. [43]

Técnica de Tamano Capacidad de Aplicaciones
litografia minimo produccion
Fotolitografia 2-3 uym Muy alta Patrdn tipico en
(Impresion de Nivel de laboratorio y
contacto) Produccion de diversos
Dispositivos MEMS
Fotolitografia 37 nm 60-80 obleas / Productos comerciales
(Impresion de hora y
proyeccion) Electrénica avanzada
Incluyendo ICs
avanzados,
Chips de CPU
Litografia porhaz | <5 nm 8 hrs por chip Mascaras e ICs
de electrones Produccion, modelado
en
R&D incluyendo
fotdnica
Cristales, canales para
Nanofluidica
Litografia por haz | 20 nm Muy lento Lente plasmoénica
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de iones enfocado

Litografia suave 30 nm Alta LOC para varias
Aplicaciones

Litografia 6-40 nm >5 obleas/ hora Bio-sensores , bio-

Nano-impresion Electrénica ], LOC:
nano

Canales, nano cables

Nanolitografia <20 nm Lento Bioelectronica ,
Dip-pen bio-Sensores, sensores
de gas

Tabla 3. Especificaciones y aplicaciones de las principales técnicas de litografia. [43]

Las técnicas de litografia se dividen en dos tipos, dependiendo si se usa o no
una mascara para transmitir el patron. Entre las técnicas que utilizan mascara se
encuentran la fotolitografia, litografia suave y litografia nanoimprint.

Por otro lado, en la litografia de haz de electrones, la litografia de haz de
iones enfocado vy la litografia de sonda de barrido no se utiliza una mascara, sin
embargo se pueden crear estructuras de la escala de nandmetros aunque con un
tiempo de fabricacion mas largo.

La fotolitografia es la técnica mas usada en circuitos integrados, microchips y

dispositivos MEMS comerciales, por lo cual en la figura 3.8 se muestra un esquema
del proceso de fabricacién por medio de fotolitografia.

UV light

dUULE

hotomask i
h__[l_____d photo-resist photo-resist

| =" —_ BN BN B B B
(a) Exposure (b) Development

Fig 3.8 Pasos principales de la fotolitografia. (a) exposicion: foto-resina
revestido sobre el sustrato y exposicion a la luz UV a través de la mascara (b) revelado: la
foto-resina expuesta se elimina mediante inmersion en un revelador.
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Otro método de fabricacién interesante y de menor costo es el de
transferencia directa por ablacién laser.

Este método presenta varias ventajas: la velocidad de curado, la resolucion,
el costo reducido y la calidad del patrén a pesar de usar un laser de baja potencia.

En este procedimiento, una longitud de onda infrarroja de un diodo laser de
unidad de CD-DVD es empleada para generar un microplasma local que permite
ablacién con resolucion micrométrica en materiales normalmente transparentes a
esta longitud de onda y que tipicamente requiere de laseres de alta potencia y
tiempos muy cortos [44, 45].

Es un método muy simple para la fabricacion de microelectrodos sobre un
sustrato de polimetilmetacrilato. Esta técnica de microfabricacion se usa para grabar
cualquier disefio en polimetilmetacrilato produciendo microcanales con geometria
controlada.

Estos microcanales superficiales luego se llenan con una pasta conductora
de material de nuestra eleccién, que se convierten en microelectrodos de formas y
geometrias deseadas después del secado. [44]

Por su aplicacion en sensores y biosensores de glucosa y el conteo celular,
se adapta perfectamente a las necesidades del proyecto actual de medicion de
proliferacion celular. Esta técnica fue desarrollada en el laboratorio de
micro-nanotecnologia del Lansbiodyt por Jehu Lépez. En la figura 3.9 se muestra el
detalle de su fabricacion.

Fig 3.9 Proceso para fabricar microelectrodos usando técnica de microfabricacion laser en
sustrato de PMMA. a) es el disefio en 2D transferido a (b) sustrato de PMMA(polimetilmetacrilato)
tratado con CNP e irradiado con el haz de un laser (c) después de limpiar el CNP de sustrato de
PMMA (d) Un grabado de un disefio personalizado es obtenido y (e) Micromoldes rellenados con
material conductivo produce los microelectrodos (f).
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Se fabricaron varios tipos de microelectrodos con este método para otros
proyectos del grupo de trabajo y se solicitd un juego de electrodos con la geometria
y las dimensiones deseadas para este proyecto(figura 3.10). Se decidié basarse en
el disefo de la figura 3.5.

Para caracterizar los electrodos se utilizoé el medidor de impedancias Agilent
LCR meter E4980A.

0.05mm

0.8mm

Fig.3.10 Micro-Electrodo fabricado especialmente para deteccion de células A) Imagen de
micro-electrodo terminado, usando la técnica de microfabricacién laser en sustrato de PMMA [44].
B) Dimensiones del electrodo

3.3 CARACTERIZACION CON EL LCR-METER

El LCR es un instrumento de medicidon que proporciona las componentes
resistiva, capacitiva e inductiva entre dos terminales de un circuito electrénico o
medio de prueba al cual se le hace pasar un voltaje alterno que puede variar desde
los 5 mv hasta los 2V y desde los 20Hz hasta los 2 MHz.

Para medir con el LCR es necesario definir un rango de frecuencias y
diferencia de potencial e introducir la sefial a un material que posea cierta oposiciéon
al paso de corriente; el medidor dara como resultado la impedancia del mismo en la
frecuencia y voltaje especificados.

La variaciéon de impedancia y del angulo de fase en un entorno de estudio
puede ser mas o menos pronunciada a cierta frecuencia, dependiendo de sus
componentes capacitiva, resistiva o inductiva.

3.3.1 MEDICIONES OBTENIDAS CON EL LCR.

Con ayuda de un grupo de trabajo integrado por estudiantes de la carrera de
fisica biomédica, se realizd la caracterizacion de la impedancia de los electrodos
previamente fabricados por la técnica de microfabricacion laser, en sustrato de
PMMA. Para la caracterizacion se utilizé el medidor Agilent LCR meter E4980A. En
la figura 3.11 se muestra el equipo utilizado y las conexiones para medir células en
cultivo.
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Fig.3.11 Diagrama de conexion del medidor LCR con el microelectrodo.

Se utilizaron concentraciones de 0.25, 0.5 y 1.0x10° células/ml de hepatocitos
C9 . Los resultados obtenidos se muestran en las figuras 3.12y 3.13.

Impedancia real vs Frecuencia
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Fig.3.12 Medicion de impedancia real de diferentes concentraciones de células en el medidor LCR
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Angulo vs Frecuencia
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Fig.3.13 Medicion de angulo de desfase con diferentes concentraciones de células en el medidor
LCR

En la caracterizacién se hizo un barrido de frecuencias desde los 20Hz hasta
los 100 kHz y se pudieron comprobar los datos tedricos que apuntaban a que a la
frecuencia de 10 kHz se observa una mayor diferenciacién entre las mediciones de
impedancia real a distintas concentraciones de células. EI cambio de angulo de
desfase se not6 mas claramente en frecuencias cercanas a los 100 kHz.

Es importante mencionar que las células de este estudio, murieron poco
tiempo después de que se empezara la medicion, por lo cual se ratifica que es
necesaria la construccion de una mini-incubadora, ya contemplada para este
proyecto, la cual mantendra las condiciones Optimas para la vida y proliferaciéon de
células.

3.3.2 VENTAJAS E INCONVENIENTES DEL LCR.

Se ha constatado que el LCR con las adecuaciones necesarias seria el ideal
para tener mediciones precisas de la impedancia a distintas frecuencias, sin
embargo el costo actual del equipo es de alrededor de $350,000 pesos, lo cual
dificultaria la implementacion de un sistema medidor de impedancia incorporado a
una mini-incubadora en multiples entornos de investigacion.

Es por ello que es necesario un sistema de medicién de impedancia que
opere a un rango de frecuencias y voltajes mas especifico (1-10 kHz, 10 - 20 mV).
Estos datos se obtuvieron de los anteriores estudios de impedancia celular y de una
caracterizacion previa con el LCR, electrodos circulares y medio de cultivo con
células.
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Los datos que arroje el sistema deben estar en términos del numero
aproximado de células para asi poder determinar el estado actual del cultivo que se
encuentra bajo estudio.

También es importante que el sistema de medicion de impedancias esté
adaptado para realizar las mediciones en un ambiente favorable a muestras
biologicas vivas, en este caso en particular a células. Por lo tanto, en el siguiente
capitulo reportamos la construccién de la mini-incubadora de trabajo para probar
nuestro sistema completo en condiciones ambientales ideales para cultivo y prueba
de toxicidad.
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Capitulo 4.

CONSTRUCCION DE MINI-INCUBADORA

Para cumplir el objetivo de medir proliferacion celular en tiempo real e in-situ
es estrictamente necesario mantener condiciones de ambiente que favorezcan la
proliferacion celular y dentro de ese mismo ambiente llevar a cabo la medicion, de
otro modo es imposible mantener una medicion continua sin alterar el estado de las
células. Para mantener dichas condiciones se construyd una mini-incubadora bajo
las especificaciones que a continuacion se presentan.

Una incubadora sirve para mantener y hacer crecer cultivos microbiolégicos o
cultivos celulares, regulando factores de ambiente para permitir la proliferacion, por
ejemplo la temperatura, la humedad y la concentracion de CO,. Existen
incubadoras que tienen la capacidad de controlar temperaturas extremadamente
bajas (incubadoras microbiolégicas), humedad y niveles de didxido de carbono
(incubadoras para cultivos celulares). Las incubadoras microbiolégicas se usan
principalmente en el crecimiento y almacenamiento de cultivos bacterianos a
temperaturas entre 5 y 37°C. Por su parte las incubadoras para cultivo celular
trabajan a temperatura de 37°C, simulando las condiciones de la temperatura
corporal.

4.1 DISENO

Se disefid una incubadora que cumpliera con los requerimientos para
mantener un ambiente adecuado para la supervivencia y proliferacion de
células(control de CO,, Temperatura y humedad). En la figura 4.1 se muestran las
partes que conforman el primer prototipo de incubadora.

a)

nnnnnnn

Fig 4.1. Mini-incubadora a)Disefio del prototipo , b) Prototipo Fabricado
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Para mantener las condiciones deseadas en el ambiente de la incubadora se
emplearan una serie de sensores, los cuales, por medio de un control difuso
ejecutado por un microcontrolador, activaran una celda peltier que mantendra una
temperatura de 35°C, una electrovalvula para mantener una concentracion de CO,
del 5% y, por medio de un recipiente con agua destilada y cloruro de benzalconio se
mantendra una humedad superior al 95% y un ambiente estéril: dichas condiciones
son suficientes para garantizar un entorno favorable para la proliferacién de células
en cultivos.

4.2 SENSOR DE TEMPERATURA

Los sensores de temperatura son dispositivos que transforman los cambios
de temperatura en cambios en sefiales eléctricas que son procesados por equipo
eléctrico o electrénico.

El sensor de temperatura, tipicamente suele estar formado por el elemento
sensor, de cualquiera de los tipos anteriores, la vaina que lo envuelve y que esta
rellena de un material muy conductor de la temperatura, para que los cambios se
transmiten rapidamente al elemento sensor, y del cable con el que se conectaran al
equipo electrénico.

En la actualidad hay muchas formas de medir la temperatura con todo tipo de
sensores de diversas naturalezas. La ingenieria de control de procesos ha
inventado y, perfeccionado sensores que les ayuden a controlar los cambios de
temperatura en procesos industriales. La la tabla 4 es una muestra de la gran
variedad de dispositivos capaces de medir la temperatura:

Eléctricos Mecanicos Radiacion térmica Varios
Termocuplas Sistemas de Pirébmetros de Indicadores de
dilatacion radiaciéon color,Lapices,
Total (banda Pinturas
ancha)
Termorresistencia | Termdmetros de Optico Sondas
S vidrio con liquidos neumaticas
Termistores Termdmetros Pasabanda Sensores
bimetalicos ultrasénicos
Diodos Sensores Relacién Indicadores
de silicio con pirométricos
efecto resistivo

53




Termometros
acusticos,
Indicadores de
luminiscencia
(Termografia )

Tabla 4. Tipos de sensores de temperatura.

A pesar de que en la anterior tabla no estan reflejados todos los tipos de
sensores de temperatura existentes, la tabla 5 presenta los mas extendidos en la
industria, y en especial, los que podriamos usar en circuitos electronicos junto con
microcontroladores y otros sistemas electronicos digitales.

Sistema Rango en °C
Termocuplas / Termopar -200 a 2800
Sistemas de dilatacion (capilares o -195 a 760
bimetalicos )

Termorresistencias / -250 a 850
RTD ( resistance temperature detector)

Termistores -195 a 450
Pirometros de radiacion -40 a 4000

Tabla 5. Rangos de medicién de algunos sensores de temperatura.

Sin duda son los sensores de tipo eléctrico los que mas extension tiene hoy
dia en la medicién de temperatura. Cada uno de este tipo de sensores tienen unas
cualidades especiales que los convierten en mas convenientes para un determinado

proceso u objetivo.

e Termistor

El termistor esta basado en que el comportamiento de la resistencia de los
semiconductores es variable en funcion de la temperatura.

Existen los termistores tipo NTC y los termistores tipo PTC. En los primeros,
al aumentar la temperatura, disminuye la resistencia. En los PTC, al aumentar la

temperatura, aumenta la resistencia.
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El principal problema de los termistores es que no son lineales segun la
temperatura, por lo que es necesario aplicar férmulas complejas para determinar la
temperatura segun la corriente que circula y son complicados de calibrar.

e RTD ( resistance temperature detector )

Un RTD es un sensor de temperatura basado en la variacion de la resistencia
de un conductor con la temperatura.

Los metales empleados normalmente como RTD son platino, cobre, niquel y
molibdeno. De entre los anteriores, los sensores de platino son los mas comunes
por tener mejor linealidad, mas rapidez y mayor margen de temperatura.

e Termopar

El termopar, también llamado termocupla y que recibe este nombre por estar
formado por dos metales, es un instrumento de medida cuyo principio de
funcionamiento es el efecto termoeléctrico.

Un material termoeléctrico permite transformar directamente el calor en
electricidad, o bien generar frio cuando se le aplica una corriente eléctrica.

El termopar genera una tensién que esta en funcion de la temperatura que se
estd aplicando al sensor. Midiendo con un voltimetro la tensién generada,
conoceremos la temperatura. Los termopares tienen un amplio rango de medida,
son econdmicos y estan muy extendidos en la industria. El principal inconveniente
estriba en su precision, que es pequefia en comparacion con sensores de
temperatura RTD o termistores.

4.2.1 CELDA PELTIER
e FEfecto Peltier

El efecto Peltier (figura 4.2) es una propiedad termoeléctrica descubierta en
1834 por Jean Peltier, trece afios después del descubrimiento del mismo fenémeno,
de forma independiente, por Thomas Johann Seebeck.

Este efecto consiste en la creacion de una diferencia térmica a partir de una
diferencia de potencial eléctrico. Ocurre cuando una corriente pasa a través de dos
metales diferentes o semiconductores (tipo-n y tipo-p) que estan conectados entre si
en dos soldaduras (uniones Peltier). La corriente produce una transferencia de calor
desde una unién, que se enfria, hasta la otra, que se calienta. El efecto es utilizado
para la refrigeracion termoeléctrica.
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Fig 4.2 Efecto Peltier. Cuando una corriente se hace pasar por el circuito, el calor se genera en la
juntura superior (T2) y es absorbido en la juntura inferior (T1)[46].

El silicio tipo-P normalmente tiene un coeficiente Peltier positivo (pero no
mayor ~550K), y el silicio tipo-N es normalmente negativo como sugiere su nombre.

Los conductores estan tratando de retornar al equilibrio de electrones que
habia antes de aplicarse la corriente absorbiendo energia a un conector y
liberandola al otro. Los pares individuales pueden conectarse en serie para mejorar
el efecto.

Una consecuencia interesante de este efecto es que la direcciéon de
transferencia del calor es controlada por la polaridad de la corriente; invertir la
polaridad cambiara la direccion de transferencia y asi el signo del calor
absorbido/producido.

Un enfriador/calentador Peltier o bomba de calor termoeléctrica es una
bomba de calor activa, de estado sodlido, que transfiere calor de un lado del
dispositivo al otro. El enfriamiento Peltier es llamado Enfriamiento termoeléctrico.

En la figura 4.3 se muestran los tiempos de calentamiento a diferentes

temperaturas utilizando una celda peltier en el prototipo de mini-incubadora
desarrollado.
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Fig 4.3 Tiempos calentamiento y enfriamiento de mini-incubadora.

4.3 SENSOR DE HUMEDAD

Existen varios tipos de Sensores de humedad, segun el principio fisico que
siguen para realizar la cuantificacion de la misma.

Mecanicos: aprovechan los cambios de dimensiones que sufren cierto tipos
de materiales en presencia de la humedad. Por ejemplo, fibras organicas o
sintéticas.

Basados en sales higroscopicas: deducen el valor de la humedad en el
ambiente a partir de una molécula cristalina como el cloruro de litio la cual tiene
mucha afinidad con la absorcién de agua.

Por conductividad: la presencia de agua en un ambiente permite que a través
de unas rejillas de oro circule una corriente. debido a que el agua es buena

conductora de corriente. Segun la medida de corriente se deduce el valor de la
humedad.

Capacitivos: se basan sencillamente en el cambio de la capacidad que sufre
un condensador en presencia de humedad.

Infrarrojos: estos disponen de 2 fuentes infrarrojas que lo que hacen es
absorber parte de la radiacion que contiene el vapor de agua.

4.3.1 ADECUACION DE CONDICIONES DE HUMEDAD
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El nivel de humedad 6ptimo se puede alcanzar colocando un recipiente con
agua destilada y cloruro de benzalconio en la incubadora y aumentando la
temperatura, se logra la evaporacion del fluido y por lo tanto aumenta la humedad.

El porcentaje de humedad requerida es aproximadamente del 96%, el cual es
alcanzado siempre y cuando el recipiente no se quede sin agua y la incubadora esté
correctamente cerrada.

4.4 MEDICIONES DE TEMPERATURA Y HUMEDAD EN LA MINI-INCUBADORA

Para realizar las mediciones de temperatura y humedad se decidio utilizar el
modulo AM2302, el cual cuenta con un sensor capacitivo de humedad y un sensor
de temperatura de alta precision, precalibrados y conectados a un microcontrolador
de 8 bits. Los rangos de medicién van de del 0 al 100 % de humedad relativa con
+/- 2% de exactitud y de -40 a 80 °C con +/- =.5 °C de exactitud.

El consumo de corriente del médulo es de 500 p4 durante la medicién y 15
ud en estado de reposo, y puede ser alimentado a 3.3 o 5 V lo cual permite ser
energizado directamente con un microcontrolador y comunicarse por medio de una
entrada digital para el manejo de datos y control de ambiente.

En las siguientes graficas (figuras 4.4 y 4.5) se muestran las mediciones
obtenidas con el médulo AM2302 dentro de la mini-incubadora.

Control de Temperatura Incubadora
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Fig 4.4. Grafica de control de temperatura dentro de la mini-incubadora
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Control de Humedad Incubadora
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Fig 4.5. Grafica de control de humedad dentro de la mini-incubadora

4.5 SENSOR DE CO,

El di6éxido de carbono (CO,) es un gas incoloro, denso y poco reactivo. Forma
parte de la composicion de la troposfera (capa de la atmdsfera mas proxima a la
Tierra) actualmente en una proporcion de 350 ppm. (partes por millon)[47].

Para medir la concentracion de CO, existen diversos tipos de sensores:
e Sensores Electroquimicos

Estan formados por dos electrodos sumergidos en un medio electrolitico
comun. El electrolito es aislado de las influencias externas mediante una barrera
que puede ser una membrana permeable al gas, un medio de difusién o un capilar,
durante el funcionamiento. Cuando un voltaje de polarizacion es aplicado a los
electrodos y el gas penetra en el sensor, una reaccidén redox genera una corriente
eléctrica proporcional a la concentracion del gas.

Los sensores electroquimicos son compactos, requieren de muy poca
energia, muestran una gran linealidad, repetibilidad y, generalmente, tienen una vida
util larga, normalmente de uno a tres afios. Los tiempos indicados como T90, es
decir el tiempo para alcanzar el 90% de la respuesta final, son normalmente de 30 a
60 segundos y el intervalo de los limites de la deteccion oscila entre 0.02 y 50 ppm,
segun el tipo de gas especificado.

La adsorcion de la muestra de gas en la superficie del éxido, seguida de una

oxidacion catalitica, termina en un cambio de la resistencia eléctrica del material
oxidado que puede relacionarse con la concentracion de gas.
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e Sensores por semiconductor

El sensor fabricado con materiales semiconductores opera por la propiedad de
adsorcion de gas en la superficie de un 6xido calentado y depositado en una base
de silice. En la mayoria de los casos el proceso es muy similar al utilizado en la
manufactura de chips.

e Sensores de conductividad térmica

Consisten en la disposicion de al menos dos filamentos con propiedades
conductoras y térmicas formando un puente de Wheastone. Cada filamento se ubica
en una celda independiente y el conjunto esta a una temperatura definida.

En la celda de referencia se encierra una cantidad determinada de un gas estandar.
En la celda de medida penetra el gas a detectar. Su conductividad térmica, difiere
de la del gas de referencia, la cual hace que la temperatura del filamento se altere
y, en consecuencia, se desequilibre el puente de Wheastone.

e Sensores cataliticos

Consiste en un pequefio elemento denominado pellistor, que esta formado por un
flamento de platino calentado eléctricamente. Este filamento esta recubierto
primeramente con una base ceramica y posteriormente por una disposicidon
catalitica de Paladio o Rodio en un sustrato de Torio.

Cuando una mezcla de aire y gas inflamable se pone en contacto con la superficie
caliente del catalizador, se produce una combustion que aumenta la temperatura del
pellistor, lo cual altera la resistencia del filamento de platino que a su vez es medida
en un circuito puente de Wheastone. El cambio de resistencia esta directamente
relacionado con la concentracion de gas presente.

e Sensores infrarrojos
El dioxido de carbono y otros gases compuestos por dos o mas atomos

diferentes absorben la radiacién infrarroja (IR) (figura 2.15) de una forma unica y
caracteristica. Es posible detectar dichos gases mediante el uso de técnicas de IR.
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Fig 4.6. absorcion de energia infrarroja por el CO, [48].

Esta grafica muestra el porcentaje de absorcién de la energia en funcién de
la longitud de onda de la radiacién incidente, para el CO,. Los "picos" corresponden
a los maximos de absorcidn. La absorcion de energia electromagnética ocurre en
las frecuencias de vibracion que corresponden a la oscilacion de los atomos de
Oxigeno alrededor del atomo de Carbono.

La deteccion de IR es la tecnologia mas aplicada para la deteccion de CO, .
Los sensores de IR presentan muchos beneficios respecto de los sensores
quimicos. Son estables y altamente selectivos del gas medido. Tienen un ciclo de
vida extenso y, debido a que el gas medido no interactia en forma directa con el
sensor, los sensores de IR soportan la humedad alta, el polvo, la suciedad y otras
condiciones hostiles.

Los principales componentes de un detector de CO2 de IR son la fuente de
luz, la camara de medicion, el filtro de interferencia y el detector de IR. La radiacion
de IR se traslada desde la fuente de luz a través del gas medido hasta el detector.
Un filtro ubicado en la parte de adelante del detector impide que otras longitudes de
onda que no sean las especificas del gas medido pasen a través del detector. Asi,
se detecta la intensidad de la luz y se convierte en un valor de concentracion de
gases.

e Medidas seguridad en el manejo de CO,
El diéxido de carbono es un gas no toxico y no inflamable. Sin embargo, la

exposicion a concentraciones elevadas puede representar un riesgo de vida.
Cuando se utiliza, produce, envia o almacena gas CO, o hielo seco, la
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concentracion de CO, puede elevarse a niveles muy peligrosos. Debido a que el
CO, es inodoro e incoloro, resulta imposible detectar las fugas, con lo cual es
necesario utilizar los sensores adecuados para garantizar la seguridad del personal.

e Efecto de los distintos niveles de CO,

350 - 450 ppm Concentracion atmosférica tipica

600 - 800 ppm Calidad del aire interior aceptable

1.000 ppm Calidad del aire interno tolerable

5.000 ppm Limite promedio de exposicidon en un periodo de ocho
horas

6.000 - 30.000 ppm Preocupacion, solo exposicidon breve

3-8% Incremento de la frecuencia respiratoria, dolor de cabeza
>10% Nauseas, vomitos, pérdida de conocimiento

>20% Pérdida de conocimiento repentina, muerte

4.5.1 ELECTROVALVULA PARA REGULACION DE CO,

Para controlar el flujo de CO, hacia la incubadora se implemento el uso de
una electrovalvula controlada por un relevador activado por un microcontrolador.

Una electrovalvula es una valvula electromecanica, disefiada para controlar el
paso de un fluido por un conducto o tuberia. La valvula se mueve mediante una
bobina solenoide. Generalmente no tiene mas que dos posiciones: abierto y
cerrado[29].

Estan disefiadas para poder utilizarse con agua, gas, aire, gas combustible,
vapor, entre otros. Estas valvulas pueden ser de dos hasta cinco vias y pueden
estar fabricadas en laton, acero inoxidable o pvc. Dependiendo del fluido en el que
se vayan a utilizar es el material de la valvula.

En las valvulas de 2 vias, normalmente se utilizan las que funcionan con tres
modalidades diferentes, dependiendo del uso al que estan destinadas pueden ser
de accion directa, accion indirecta y accidon mixta o combinada. Ademas cada una
de estas categorias puede ser Normalmente Cerrada (N.C.) o Normalmente Abierta
(N.A.) dependiendo de la funcidn que va a realizar ya sea que esté cerrada y
cuando reciba la senal al solenoide abra durante unos segundos, o que esté abierta
y cuando reciba la sefal al solenoide corte el flujo.

En nuestro caso, utilizaremos una valvula de accién directa normalmente

cerrada, puesto que solo se requeriran pequefios flujos de CO2 cada determinado
tiempo para mantener un porcentaje del gas dentro de la incubadora.
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e Valvulas de accion directa

El comando eléctrico acciona directamente la apertura o cierre de la valvula,
por medio de un émbolo.

La diferencia entre la valvula N.C. a la N.A. de accién directa es que, cuando
la valvula N.C. no esta energizada, el émbolo permanece en una posicion que
bloquea el orificio de tal manera que impide el paso del fluido, y, cuando se energiza
la bobina, el émbolo es magnetizado de tal manera que se desbloquea el orificio y
de esta manera pasa el fluido (figura 4.7).

En el caso de la valvula N.A., cuando la bobina no esta energizada, mediante
la accion de un resorte, el émbolo se mantiene en tal posicidn que siempre esta
abierta y cuando se energiza la bobina la accion es hacia abajo, empujando el
resorte, haciendo que cierre el orificio e impida el paso del fluido.

p ir?r'

“Www.ode. it

Fig. 4.7 valvula solenoide normalmente cerrada.

4.5.2 MEDICION DE CONCENTRACION DE CO,

Para realizar las mediciones de CO, se decidi¢ utilizar el sensor MH-Z16
NDIR, el cual mide la concentracion de CO, mediante la intensidad de luz infrarroja
recibida después de que la luz atraviesa el gas bajo estudio. Las mediciones tienen
una precision inicial de +/- 50ppm + 5% .El sensor esta calibrado de fabrica, sin
embargo es posible recalibrar el sensor mediante programacion o con un push
button.

El consumo de corriente del sensor es menor a 85 mA y puede ser
alimentado a 5 Volts DC, en condiciones de hasta 95% de humedad y 50 °C. Este

sensor se puede comunicar con un microcontrolador mediante 12C o UART.

En las la figura 4.8 se muestran las mediciones obtenidas con el sensor
MH-Z16 NDIR dentro de la mini-incubadora.
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Fig 4.8. Grafica de concentracion de CO, dentro de la mini-incubadora

4.6 PRESENTACION DE DATOS AL USUARIO

4.6.1 BLUETOOTH

Existen diferentes modelos de maddulos Bluetooth para la intercomunicacion con
microcontroladores, entre los mas populares se encuentran el modulo HC-06 y el
HC-05.

Un modulo Bluetooth HC-06 se comporta como esclavo, esperando peticiones de
conexion, Si algun dispositivo se conecta, el HC-06 transmite a éste todos los datos
que recibe del Arduino y viceversa.

Una simple diferencia es que el médulo HC-06 funciona como Slave y el HC-05
como Master y Slave. Fisicamente se diferencian por el numero de pines. El HC-06
tiene un conector de 4 pines mientras que el HC-05 tiene 6 pines.

Los 4 pines del HC-06 son:
- Vcc, Voltaje positivo de alimentacidn, aqui hay tener cuidado porque hay modulos
que solo soportan voltajes de 3.3V, pero en su mayoria ya vienen acondicionados

para que trabajen en el rango de 3.3V a 6V pero es bueno revisar los datos técnicos
de nuestro modulo antes de hacer las conexiones
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- GND, Voltaje negativo de alimentacion, se tienen que conectar al GND del Arduino
o al GND de la placa que se esté usando.

- TX, Pin de Transmision de datos, por este pin el HC-06 transmite los datos que le
llegan desde la PC o Movil mediante bluetooth y debe ir conectado al pin RX del
Arduino

- RX, pin de Recepcion, a través de este pin el HC-06 recibira los datos del Arduino
los cuales se transmitiran por Bluetooth, este pin va conectado al Pin TX del Arduino

4.6.2 DISPLAY

Para desplegar las condiciones de temperatura, humedad y CO, se utilizé un
modulo de visualizacion de 4 digitos que consta de 12 pines. En este médulo, se
utilizé un circuito integrado TM1637 para reducir el numero de pines de control a 2,
es decir, controla tanto el contenido como la luminancia a través de solo 2 pines
digitales. La figura 4.9 corresponde al display utilizado.

Fig. 4.9 Display 4 digitos.

En la figuras siguientes (4.9 y 4.10) se muestra un esquema con todos los
dispositivos de los que consta la mini-incubadora y las mediciones simultaneas de
todas las variables de ambiente

e
%» Celda Peltier\

Controlado
de Ambiente

|

Impedancia

Fig. 4.9 Esquema de la mini-Incubadora.
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Fig. 4.10 Mediciones simultaneas mini-incubadora.
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Capitulo 5.

AMPLIFICACION

A partir de este capitulo el objetivo es medir la impedancia en cultivos
celulares, sin embargo antes de obtener las mediciones deseadas, es necesaria la
utilizacion de amplificadores operacionales, los cuales son parte importante del
sistema. A continuacion se explica su funcionamiento.

5.1 AMPLIFICADOR DIFERENCIAL.

El amplificador diferencial (AD) es un circuito pensado para amplificar la
diferencia de dos sefales.

La diferencia crece a medida que lo hace la tension aplicada en una entrada
y decrece si aumenta la aplicada a la otra.

En las aplicaciones usuales del amplificador diferencial, la entrada de modo
diferencial es la sefal deseada, la cual se amplifica, mientras la entrada de modo
comun debe ser suprimida o rechazada y por tanto no amplificada.

En la mayoria de los casos las sefales de entrada son tensiones pero la
salida puede ser tanto tensién como corriente. En el caso de que la salida sea
tension, ésta puede ser absoluta o diferencial.

Finalmente, existe la posibilidad de que exista una terminal adicional llamada
“de referencia” cuyo valor se suma directamente a la salida.

El uso de esta familia de amplificadores es variado. Por un lado, pueden
utilizarse para medir diferencias de tension en el circuito. En otros casos nos permite
eliminar el ruido en sefiales de baja calidad. Sin embargo, uno de sus usos mas
extendidos es la estabilizacion de sistemas. Asi una de las entradas puede utilizarse
para realimentar el sistema convirtiendo la salida en una entrada mas.
Evidentemente, la realimentacion debe ser negativa para que el sistema no sea
inestable. La otra entrada puede utilizarse para introducir la sefal de interés.
Basicamente, éste es el principio fundamental de trabajo de la mayor parte de los
circuitos lineales con un amplificador operacional.
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Sea V, la tension aplicada a la entrada no inversora de un amplificador
diferencial y V; la tension aplicada a la otra entrada. El objetivo de un amplificador
diferencial es restar ambas sefales y multiplicarlas por un valor mayor que cero.

Todo amplificador diferencial, sea cual sea su nivel de complejidad, esta
basado en una estructura llamada par diferencial. El par diferencial esta compuesto
por los siguientes elementos:

1 Dos transistores idénticos cuyos emisores o fuentes si son FET estan
conectados al mismo nodo. Pueden ser de cualquier tipo NPN, PNP, NMOS, PMOS,
N-JFET, P-JFET. etc.

2 . El nodo donde se conectan los dos emisores /fuentes se drena (alimenta)
por medio de una fuente de corriente(ly).

3. Las entradas del par diferencial, cuyas tensiones se restaran son las
bases / puertas de los transistores.

4. Dos cargas se conectan a los colectores/drenadores de los transistores.
Estas cargas pueden ser simples resistencias o fuentes de corriente con elevada
impedancia de salida.

5.2 AMPLIFICADORES OPERACIONALES.

Los amplificadores operacionales son amplificadores diferenciales con
acoplamiento DC de muy alta ganancia. Tiene dos entradas, una llamada inversora
(=) y otra no-inversora (+), en los cuales se puede obtener:

Vout=A (V, —V_) = A Vin (5.1)

Ademas de amplificar una sefial (o en general, llevar a un intervalo adecuado
para procesamiento y analisis), los Op-amps tienen muchos otros usos:

Acondicionamiento de senales: aumentar su potencia, ademas de su
intensidad, para que no sufra distorsion o atenuacién por el proceso de medicion,
sobre todo si la impedancia de entrada del circuito sensor no es suficientemente
alta; esto se logra garantizando que la sefal a medir tenga un nivel minimo de
potencia entregada; el acondicionamiento también incluye: paso a escala
logaritmica, cambiar offset, polaridad, modulaciéon, mayor inmunidad a ruido y
estabilidad, etc.;

Acoplamiento de impedancias: aunque puede considerarse parte del
acondicionamiento, es mas general; aislamiento de circuitos;

Filtros activos (pasa altas, pasa bajas, pasa banda, rechaza banda):
circuitos osciladores, generadores de pulsos y de formas de onda;

Procesamiento analdégico de senales: comparadores, sumadores,
integradores, derivadores, elementos de retardo, cambios de fase, rectificadores,
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etc.

Procesamiento logico de sefales: en ciertas aplicaciones se obtiene el mismo
efecto de las compuertas logicas digitales, entregando ya sea un valor de voltaje
cero (falso) o de saturacién (verdadero o "uno légico");

Simulacion analdgica de sistemas dinamicos; ventajas de mayor velocidad y
mayor resolucion que con circuitos digitales;

Solucién analégica de ecuaciones integro-diferenciales inclusive no lineales,
entre otras.

En su forma mas simple e ideal, el amplificador satisface: Vout = A Vin,
donde A es la ganancia constante, muy elevada, independientemente de intensidad
o frecuencia (y de corriente, implicando propiedades de impedancia muy utiles: da
suficiente potencia al circuito al que se conecta (impedancia de salida practicamente
nula), dando para fines practicos “toda la potencia que se le pida”, sin caida del
voltaje de salida; tampoco “pide potencia” al circuito precedente (impedancia de
entrada "infinita") y no provoca que el potencial de entrada se caiga, si el circuito
precedente no da suficiente potencia.

Tiene impedancia interna de entrada “infinita” (0 modelando como un limite
rin «)y la impedancia interna de salida correspondiente es "cero" (o bién, rout = 0).
Una fuente de sefal “ve” una resistencia rin infinita y la sefial no “se cae” si la fuente
produce muy baja corriente. El amplificador “no carga” al circuito conectado a la
salida, y es visto como una fuente AVin, alimentando una resistencia en serie rout
(en Figura 5.1 del [Webster] son respectivamente “Rd y Ro ”).

= Vout

Fig 5.1 Amplificador diferencial operacional (Op-amp): circuito equivalente. Vin es la
diferencia entre las entradas V+ y V-. Dichas entradas y la propia salida son referidas cada una
respecto a tierra[51].

V] O—o —

O— +
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Fig 5.2 Simbolo de circuito de un Op-amp[51].

Un voltaje en v1, la entrada “inversora”, es amplificado e invertido para dar
lugar a vo. Un voltaje en v2 , la entrada “no inversora”, es amplificado para dar lugar
a una salida en fase en v0. Ambas entradas y la salida son cada una medidas
respecto a tierra (figura 5.2).

Existen reglas muy simples para analizar el comportamiento del amplificador
operacional con realimentacion externa. Dichas reglas son suficientemente buenas
para casi todo lo que se intentara analizar en este trabajo.

En primer lugar, la ganancia del amplificador operacional es tan alta, que una
fraccidon de un milivoltio aplicada entre los terminales de entrada provocara una
variacion de la salida sobre todo su rango, de manera que ignoramos este pequeio
voltaje y establecemos la regla 1.

I. La salida intenta hacer lo que sea necesario para que la diferencia de
voltajes de entrada sea cero. En segundo lugar, los amplificadores operacionales
absorben muy poca corriente de entrada (0.2nA para el 411; pico amperios para los
del tipo de entrada FET); si redondeamos esto, se puede establecer la regla Il:

Il. Las entradas no absorben corriente; una nota explicatoria muy importante:
la regla 1 no significa que el amplificador operacional realmente cambie el voltaje en
sus entradas. No puede hacer tal cosa, lo que hace es "mirar" en sus terminales de
entrada y variar su voltaje de salida de manera que la red de realimentacién hace
que el diferencial de entrada sea cero (si es posible).

5.3 CONSIDERACIONES DE LOS AMPLIFICADORES OPERACIONALES
5.3.1 TENSION DE OFFSET DE ENTRADA

Idealmente en los A.O. la tensidén de salida es nula si no se aplica sefial. En
la practica, las imperfecciones de los elementos y las asimetrias de los circuitos
hacen que la tension de salida no sea nula si se aplica tension nula a las entradas.

Esta tension de offset en dc a la salida se suele representar mediante una
fuente de tension equivalente en el terminal de entrada no inversora y se denomina
tension de offset de entrada, Vos. Es la tension que hay que aplicar entre los
terminales de entrada del amplificador operacional para obtener una tension nula a
la salida, tal como se ilustra en la figura 5.3
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— ¥ V,=0

con offset Vos

Vos

Fig 5.3 Tension de Offset de entrada[49]

Si la tension de offset es significativa, los rangos de sefial positivos y
negativos pueden ser muy diferentes y aparecera distorsion antes de lo previsto.

5.3.2 RAZON DE RECHAZO DE MODO COMUN

En un conjunto de opamp's configurados como amplificador de
instrumentacion, cuando el voltaje 1 (V-) y el voltaje 2 ( V+) son iguales, existe una
pequeia sefal de salida, cuando lo ideal seria que esta fuera cero. La CMRR es
una medida del rechazo que ofrece la configuracion a la entrada de voltaje comun.

Aunque el amplificador operacional ideal amplifica sélo la diferencia de
sefales de entrada, en la practica se amplifica también las tensiones comunes a
ambos terminales, como se ilustra en la figura. 5.4, pudiéndose definir una ganancia
de modo comun:

ACM=% (5.2)

V=0 —DV0¢O
@

Fig 5.4 Razén de rechazo de modo comun[49]

Se denomina razon de rechazo del modo comun (CMRR) al cociente:
Ay

CMRR = —

Acm (5.3)

donde A, es la ganancia diferencial.
5.3.3 IMPEDANCIA DE ENTRADA

Es la resistencia entre las entradas del amplificador. Tanto ésta como la
impedancia de salida son en general funcion de la frecuencia pero normalmente se
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consideran puramente resistivas. La impedancia de entrada de los actuales
A.O.,especialmente con etapas de entrada con transistores de efecto campo, es tan
grande comparada con otros elementos que la aproximacion ideal de impedancia de
entrada infinita es muy precisa. Un ejemplo es que en el amplificador LF411-N que
se utilizara en este trabajo tiene una impedancia de entrada de 1 Tera-Ohm.

5.3.4 IMPEDANCIA DE SALIDA

Es la resistencia que se observa a la salida del amplificador. La impedancia de
salida de un amplificador operacional real a diferencia de un ideal es finita pero muy
baja. Sin embargo, no puede despreciarse su efecto en la realimentacion del
amplificador y su influencia tiene que ser estudiada en cada caso.

5.3.5 RANGO DE SALIDA

Es la maxima amplitud que puede tener la sefal de salida de los amplificadores
operacionales manteniéndose un bajo nivel de distorsion.

5.3.6 SLEW RATE

Todos los amplificadores operacionales tienen un slew-rate maximo, que
significa el ritmo maximo de cambio que puede tener su sefial de salida. La causa
se encuentra en que las distintas etapas de los amplificadores soélo disponen de
intensidades finitas para cargar y descargar condensadores de carga y de
compensacion, internos y externos.

La violacién de este limite resulta en distorsion de sefiales y debe evitarse en
aplicaciones lineales.

Normalmente nos interesan sefales sinusoidales de la forma v(¢) = V' sin ot
, cuya pendiente maxima es V o, por lo que el limite impuesto para un rango de
frecuencias dado es:

V=2 (5.4)

Este valor limite significa ya una distorsion por lo que conviene permanecer
alejado del limite. Otra limitacién del nivel de sefial viene dada por el hecho de que
los amplificadores operacionales son amplificadores cuya tension de salida debe ser
menor que las tensiones de polarizacién, pudiendo dar también este hecho lugar a
la distorsion.
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5.3.7 RANGO DINAMICO

El rango dinamico se define como el cociente entre la maxima tensién de
salida utilizable y la minima tensién de salida utilizable (suele expresarse en dB). El
limite superior viene impuesto por el punto en que el slew-rate o el rango de salida
empiezan a introducir distorsion. La distorsion que se permite en un sistema suele
especificarse en términos de distorsion armédnica total.

5.3.8 RUIDO EN OP-AMPS

En la figura 5.5 se muestran las posibles fuentes de ruido en un amplificador
operacional.

¥

Fig 5.5. Fuentes de ruido en un op-amp[51].

La fuente de ruido en voltaje v, se encuentra en serie con la entrada y no puede
reducirse. El ruido agregado por las fuentes de ruido de corriente i, pueden
minimizarse usando pequefas resistencia externas R, y R,.

Las variaciones en la corriente de polarizacién (que deberia ser idealmente 0) de las
entradas contribuyen al ruido total. Estas corrientes de ruido fluyen a través de las
resistencias equivalentes de modo que el voltaje RMS total de ruido térmico es la
raiz cuadrada de la suma de términos cuadraticos de ruido (voltajes), multiplicado
por la banda de frecuencias de interés:

12
V= {(V3+@R) + uRy) + 4KTR, +4kTR, ) BV § (5.5)

donde tenemos,
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R, y R, = Resistencias equivalentes.

V., = Valor medio del voltaje RMS de ruido, en unidades de V olts ‘Hz " (a través del
intervalo de frecuencias de interés)

172

in =V alor medio de la corriente RM S de ruido, en unidades de Amps - Hz '~ (a través del

intervalo de frecuencias de interés)

k = Constante de Boltzman.

T = Temperatura en Kelvin

BW = Ancho de banda del ruido, en Hz.

5.3.9 RESPUESTA EN FRECUENCIA

La respuesta en frecuencia de un amplificador operacional es uno de sus
aspectos mas importantes. Se entiende por respuesta a la frecuencia el intervalo de
frecuencias en las que la ganancia de tension del amplificador operacional
permanece constante.

La ganancia de los amplificadores operacionales decrece para altas
frecuencias y debe sacrificarse la ganancia para obtener un intervalo de respuesta
de frecuencia mas grande.

Los fabricantes especifican esta caracteristica usando el concepto de Ancho
de Banda (BW).

5.4 AMPLIFICADORES BIOELECTRICOS.

Los amplificadores usados para procesar biopotenciales son llamados
amplificadores bioeléctricos, pero esta designacidén se aplica a un gran numero de
tipos diferentes de amplificadores. La ganancia de un amplificador bioeléctrico
puede ser baja, media o alta (x10, x100, x1000, x10,000). Por otra parte, algunos
amplificadores bioeléctricos presentan acoplamiento para CA, en tanto que otros
presentan acoplamiento para CD. La respuesta a la frecuencia de un amplificador
bioeléctrico tipico puede ir desde CD (o cerca de CD, como 0.05Hz) hasta arriba de
100 KHz.

Pocos amplificadores de propdsito general tienen una respuesta a la
frecuencia preajustada y asi pueden ser usados en un amplio rango de aplicaciones.

En general, es conveniente usar solo la minima respuesta a la frecuencia
necesaria (minimo ancho de banda) para asegurar una buena reproduccién de la
forma de onda en su entrada, esta practica permite el rechazo del ruido de alta
frecuencia.
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Dos parametros importantes en los amplificadores bioeléctricos,
especialmente aquellos con ganancias media y alta, son el ruido y el drift. El drift es
el cambio en el voltaje de la sefal de salida causado por cambio en la temperatura
de operacion (en lugar de cambio en la sefal de entrada). Ruido; en este caso,
normalmente es el ruido térmico generado en resistencias y dispositivos
semiconductores o el producido por interferencia electromagnética.

Los amplificadores bioeléctricos deben tener una muy alta impedancia de
entrada. Este requerimiento es la caracteristica comun de todos los amplificadores
bioeléctricos, debido a que casi todas las fuentes de sefal bioeléctricas exhiben una
alta impedancia de fuente. La mayoria de las fuentes de sefales bioeléctricas tienen
una impedancia entre 10° y 10’ Q, y la practica ordinaria de ingenieria de disefio
establece que la impedancia de entrada de un amplificador sea por lo menos un
orden de magnitud mayor que la impedancia de la fuente. Amplificadores modernos
con entradas de transistores de efecto de campo del tipo Metal-Oxido y transistores
de efecto de campo de union semiconductor (JFET) presentan impedancias de
entrada del orden de 1 teraohm (102 Q).

Como se ha constatado, debido a sus caracteristicas, el sistema de medicidon
de impedancia debe estar construido basandose en amplificadores operacionales. A
continuacion se mostraran dos configuraciones mediante las cuales se planted
resolver este problema y se seleccionara la que mas se adecue a las necesidades
del sistema.
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Capitulo 6.

INTEGRACION DEL SISTEMA DE MEDICION DE
IMPEDANCIA.

Para implementar la medicién de impedancia en cultivos celulares por medio
de microelectrodos, se decidié utilizar el circuito equivalente del capitulo 3.8 para
que durante la fase de desarrollo y pruebas iniciales del sistema, no fuera necesaria
la utilizacion de células, lo cual seria altamente costoso e innecesario ahora que se
cuenta con un modelo de circuito equivalente.

Antes que nada se definieron los parametros (basandose en las mediciones
de la seccion 3.3) y se genero la sefial de prueba con ayuda del circuito XR2206.

La senal de prueba para el sistema de mediciéon de impedancia es una sefal
senoidal de 10 khz (la frecuencia en la que se alcanza el mayor cambio de
impedancia con respecto al aumento de capacitancia en el medio de cultivo ) y 10
mV de amplitud (el limite de voltaje que soportan las células de estudio sin alcanzar
el potencial de accion y sin que los organelos sean alterados ).

Para construir el sistema de medicidon de impedancia en cultivos celulares, es
importante tener en cuenta que se medira la impedancia real y el angulo de desfase
entre la sefal de tension aplicada al sistema y la corriente resultante. para lo cual se
utilizaron las siguientes configuraciones.

6.1 AMPLIFICADOR DE TRANSIMPEDANCIA.
A continuacion se presenta un circuito especial con op-amp encontrado

frecuentemente en la instrumentacion biomédica[50]. Este es el amplificador de
transimpedancia o convertidor de corriente a voltaje, mostrado en la Figura 6.1

76



: Ay -
b 10ME2
R 10T (¥ I
]
{
i1 =
P
10 A R
10 kE2
S VO — Moo

-

iftl

E,= - lRim= — I, By = — I, Ry vt
fp= I 2= 1, L]

-

Fig 6.1 Amplificador de Transimpedancia [50].

Este circuito toma una corriente de entrada Is, de una fuente de corriente, y lo
convierte en voltaje E,, en la salida del Amplificador Operacional. El circuito
amplificador de transimpedancia mas comun es el amplificador de fotodiodo, en este
caso se modificé el circuito para poder medir la corriente resultante de introducir la
sefal de prueba en el circuito equivalente.

Se hicieron simulaciones para probar el funcionamiento de este circuito y su
respuesta en los valores de amplitud y frecuencia requeridos para evaluar si es una
opcidn viable para la implementacion del sistema de medicidon de impedancia.

A continuacidn se muestra el circuito que se diseid y simul6é para medir la
corriente y amplificarla y medir el desfase de dicha corriente con respecto al voltaje
de entrada por medio de un amplificador de transimpedancia (figura 6.2).

Tomando en cuenta las mediciones con el LCR del capitulo 4.3, los
parametros constantes seran: la frecuencia de la sefal (10 Khz), la amplitud (10
mV) y los valores de CdI=100nF y Ri= 1kOhm, la capacitancia del medio de cultivo
(la mas representativa las células), variara entre 1 y 10 nF, y este parametro es el
que se controlara en las mediciones siguientes con el objetivo de observar el cambio
de impedancia y el desfase de la corriente que representaran para nuestro sistema
la proliferacion o muerte de células en el cultivo estudiado.
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Fig. 6.2 Simulacion de Circuito de Transimpedancia

En las figuras 6.3 y 6.4 se muestran las diferencias de amplitud resultantes
de introducir la sefal de prueba en el circuito de transimpedancia simulado

Amplitud 150 mVpp

Salida de Amplificador de Transimpedancia
cdl=100nF, Ri=1kohm,Cdi = 1nF

Frecuencia 10 khz

Fig 6.3 Salida de Amplificador de Transimpedancia, Cdl =100nF, Ri= 1kOhm, Cdi= 1nF
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Salida de Amplificador de Transimpedancia
cdl=100nF, Ri=1kohm,Cdi = 10nF

Amplitud 800mVpp Frecuencia 10 khz

Fig 6.4 Salida de Amplificador de Transimpedancia, Cdl =100nF, Ri= 1kOhm, Cdi= 10nF

En las figuras 6.5 y 6.6 se muestra la diferencia entre el desfase producido
por una capacitancia simulada del medio de cultivo (Cdi) de 1 nF y una Cdi de 10
nF.

Desfase senal de entrada vs Salida
Transimpedancia

Entrada

Salida

cdl= 100nF, Rsol= 1 kohm, cdi = InF Frecuencia 10 khz

Fig. 6.5 Desfase sefial de entrada vs salida transimpedancia; Cdi=1nF
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Desfase seial de entrada vs Salida
Transimpedancia

« Entrada

Salida

cdl=100nF, Rsol= 1 kohin, cdi = 10nF Frecuencia 10 khz

Fig. 6.6 Desfase sefial de entrada vs salida transimpedancia; Cdi = 10nF

Este es el panorama ideal del circuito, sin embargo con amplificadores
comerciales, este resultado no es idéntico. El principal inconveniente de la
utilizacion de un amplificador de transimpedancia es que los amplificadores
comerciales no estan disefiados para amplificar sefial por un factor de 1000 en un
rango amplio de corrientes de polarizacién. Otro problema es que no hay una tierra
comun para todo el circuito, lo cual en nuestro caso causa mediciones erréneas. Es
por eso que se busco una alternativa para realizar la medicion.

6.2 AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACION.
Otra alternativa para implementar el sistema de medicion de impedancia es

la utilizacion de un amplificador de instrumentacion que es una mejora del
amplificador diferencial. A continuacién se explica su funcionamiento.
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(a)

(b)

Fig 6.7. Amplificador de Instrumentacién (a) A la derecha se muestra un amplificador
diferencial con baja impedancia de entrada, debido a R4 . A la izquierda, dos op-amps pueden
proporcionar alta impedancia de entrada y mayor ganancia. (b) Un esquema con dos palancas

acopladas como tijeras permite visualizar las caracteristicas de entrada salida, en funcion de las
impedancias, cuyos valores determinan el largo de cada brazo [51].

Las dos mitades combinadas de la Figura 6.7(a) forman ahora una
configuracion de tres amplificadores operacionales , denominada Amplificador de
Instrumentacién. Este posee muy alta impedancia de entrada (~10° Q), alto factor
CMRR (mas de 10° ), un nivel de offset DC muy bajo, bajo ruido, baja deriva y una
ganancia elevada que puede cambiarse ajustando R1 . Es particularmente util en
medir bio-potenciales pues rechaza el voltaje de modo comun de 60 Hz que existe
en el cuerpo humano, debido a la induccion de la linea eléctrica.

Aprovechando las caracteristicas de esta configuracién para amplificadores
operacionales se diseid un nuevo circuito para medir la impedancia.

6.3 PRINCIPIO DE FUNCIONAMIENTO DEL SISTEMA DE MEDICION DE
IMPEDANCIA

Esta reportado que la membrana celular (con un espesor de 5-10 nm) tiene
una capacitancia de 0.5-1.3 microfarad-cm2 y una resistencia de 102 — 10° ohm
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cm? (Pethig, 1979). Solo si la bicapa lipidica esté depositada directamente en la
superficie de los electrodos la capacitancia de la membrana tiene influencia
significativa en la impedancia (Stelze and Sackmann, 1989).

Se ha reportado, ademas, que si las células se colocan en los electrodos
bloquean el flujo de corriente de forma pasiva y la impedancia aumenta (Ehret et al.,
1997, 1998). Cuanto mayor sea el numero de células unidas, mayor es la magnitud
del aumento en la impedancia.

Tomando en cuenta lo anterior , se utilizara una fuente de tension senoidal
aplicada a una celda inoculada con células, a través de un resistor serie se podra
medir la impedancia bipolar. Las tensiones medidas en el resistor serie, la celda de
cultivo y la fuente permitiran calcular por medio de la ley de Ohm y el teorema del
coseno, el mdédulo de la impedancia y sus componentes resistiva y reactiva totales
[32,34].

Para realizar la medicion de impedancia en cultivos celulares por el método
de microbiologia de impedancia(Ml), es necesario inyectar, por medio de una
terminal(-) de los electrodos un voltaje alterno con una amplitud de 10 mv, el cual
recorrera el medio de cultivo con células y llegara a otra terminal (+) solo que la
sefal que llega a esta terminal ya tendra los efectos de la reactancia del medio de
cultivo y dicha reactancia depende directamente de la cantidad y el estado de las
células (vivas o muertas).

En lugar de hacer pruebas con células, se hard una simulacion de la
medicion de impedancia utilizando el circuito equivalente definido en el capitulo 3.8.

Es importante sefialar que no se mide directamente la corriente resultante
sino que se mide el voltaje en una resistencia shunt (shunt es una carga resistiva a
través de la cual se deriva una corriente eléctrica) en serie con el circuito
equivalente. Esto nos permite determinar la intensidad de corriente eléctrica que
fluye a través de esta carga utilizando para ello la ley de Ohm (I = V/R).

A continuacién en la figura 6.8 se muestra la configuracion “lowside sensing”
mediante la cual se mide el voltaje en la resistencia shunt.
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Fig 6.8 low side sensing con amplificador de instrumentacion

Con ayuda de un generador de funciones se produce una sefal senoidal de
10 kHz 'y 10 mv (V. ), la cual es introducida a una carga desconocida (en este caso
nuestro circuito equivalente) y posteriormente, la sefal se hace pasar por un
elemento resistivo de valor conocido (Rg,,..)-

Teniendo la magnitud del voltaje en R, se puede calcular la corriente que
atraviesa el circuito que consta de dos impedancias en serie; la carga desconocida y
R

shunt*

[ = (6.1)

R,xh unt

También con la magnitud del voltaje en R, S puede calcular el voltaje en
la carga desconocida (el circuito equivalente).

=V, -V

Circuito Equivalente in shunt (6 2)
Ahora bien, dividiendo el voltaje en el circuito equivalente entre la corriente del
circuito, se obtiene la impedancia de la carga desconocida.

Zdesconodda — VCircuituIEquivalenre (63)
Mediante un amplificador de instrumentacion se puede medir y amplificar el
voltaje en Ry,
A continuacion(figura 6.9, 6.10, 6.11, 6.12 y 6.13) se muestra la simulacion
del circuito explicado anteriormente. Una vez mas, los parametros constantes seran:
la frecuencia de la sefial (10 Khz), la amplitud de la sefial de entrada (10 mV) y los
valores de CdI=100nF y Ri= 1kohm, la capacitancia del medio de cultivo, variara
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Fig 6.9 Simulacién de sistema de medicion de Impedancia basado en Amplificador de
Instrumentacién
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Fig 6.10 Senales de entrada y salida del sistema de medicion de Impedancia basado en
Amplificador de Instrumentacion Cdl =100, Ri= 1Kohm, Cdi= 1nF
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Channel C

Entrada

Salida

Fig 6.11 Desfase entre entrada y salida del sistema de medicion de Impedancia basado en
Amplificador de Instrumentacion Cdl =100, Ri= 1Kohm, Cdi= 1nF

| Channel C

Position Ac Position Ac
* Amplitud 10 mVpp Entrada " ! Gr;;’? x
a OFF

Salida

Channel B Channel D

Position Position

Amplitud 14 mVpp

Frecuencia 10 khz

Fig 6.12 Sefiales de entrada y salida del sistema de medicion de Impedancia basado en
Amplificador de Instrumentaciéon Cdl =100, Ri= 1Kohm, Cdi= 10nF

| Channel C

Entrada

Salida

Frecuencia 10 khz

<

Fig 6.13 Desfase entre entrada y salida del sistema de medicion de Impedancia basado en
Amplificador de Instrumentacion Cdl =100, Ri= 1Kohm, Cdi= 10nF
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El paso siguiente es introducir la senal obtenida en el microcontrolador y
comenzar los calculos para obtener Ila impedancia y el angulo de desfase, sin
embargo, es importante tomar en cuenta algunas caracteristicas necesarias en el
microcontrolador para que la adquisicion de datos sea la correcta.

6.4 CONVERSION ANALOGICA-DIGITAL .

La conversion analdgico-digital de una sefal implica tomar muestras
puntuales de la misma cada cierto intervalo de tiempo lo cual da lugar a una
frecuencia de muestreo:

S = VAL (6.4)

El teorema de Shannon aplicado a este muestreo de la sefal (conversion de
la misma en pulsos de anchura minima y frecuencia f_, ) enuncia que para asegurar
la integridad de la sefial, la frecuencia de muestreo debe ser superior al doble de la
frecuencia maxima presente en la senal analdgica

Si no se respeta esta limitacion, se corre el peligro de que la senal
digitalizada sea muy diferente a la senal analogica introducida al conversor como se
puede observar en la figura 6.14.

Fig 6.14 Error de tiempo de muestreo en conversion analogica-digital.

e Procesos que intervienen en la Conversion Analdgica-Digital

Muestreo: el muestreo consiste en tomar muestras periodicas de la amplitud
de la onda. La velocidad con que se toma esta muestra, es decir, el numero de
muestras por segundo, es lo que se conoce como frecuencia de muestreo.

Retencién: las muestras tomadas han de ser retenidas por un circuito de
retencion (hold), el tiempo suficiente para permitir evaluar su nivel (cuantificacion)..

Cuantificacion: en el proceso de cuantificacion se mide el nivel de voltaje de
cada una de las muestras. Consiste en asignar un unico nivel de salida a un margen
de valores de una sefal analizada. Incluso en su version ideal, afiade, como

resultado, una senal indeseada a la senal de entrada: el ruido de cuantificacion.

Codificacion: la codificacion consiste en traducir los valores obtenidos durante
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la cuantificacidn al cédigo binario. Hay que tener presente que el cédigo binario es el
mas utilizado, pero también existen otros tipos de Codigos que también son
utilizados.

Durante el muestreo y la retencidn, la sefial aun es analdgica, puesto que aun
puede tomar cualquier valor. No obstante, a partir de la cuantificacion, cuando la
sefal ya toma Valores finitos, la senal ya es digital.

El Convertidor analogico digital es un dispositivo no lineal, por lo que no tiene
sentido la consideracion de funcién transferencia.

6.4.1 RESOLUCION DEL CONVERTIDOR ANALOGICO DIGITAL

El conversor ird de 0 a N en cuanto a valor numérico digital (N = 2™ 1),
siendo m el numero de digitos del conversory de V, , aV,,, enlo que se refiere a la
tensidon analdgica; de forma que a una unidad digital (bit menos significativo LSB) le

Vmafo

correspondera una tensién analdgica V, (tension unitaria) tal que V', = ——*, que

es el salto en tension entre dos valores digitales consecutivos).

Asi, pues, en toda conversion entre digital y analdgica se aplica un proceso
de cuantificacién de la tensidon analdgica, teniendo en cuenta que los valores
digitales son discretos; la tensién analdgica no interviene en su forma propia de
rango continuo de valores (entre dos extremos V .. ¥ V., ) Sino que actua a través
de escalones.

min

La resolucién del adc utilizado es de 12 bits, lo cual implica que un voltaje de
3.3 V se representara con el numero 4095 y 0 volts con el numero 0, esto quiere
decir que con esa resolucion se pueden detectar cambios de .8 milivolts.

6.4.2 ERRORES DEL CONVERTIDOR ANALOGICO DIGITAL

En la conversion A/D, a cada numero binario de salida le corresponde todo
un intervalo horizontal de tensiones analdgicas; las tensiones situadas en un mismo
intervalo son indistinguibles ya que proporcionan la misma salida digital. Esto causa
un error de cuantificacién o discriminacion, pues valores de tension préximos pero
diferentes corresponden al mismo valor digital (figura 6.15).

De esta forma las funciones de transferencia (salida — entrada: V_, en el

conversor son de tipo escalonado; si la conversion es lineal la anchura de los
escalones es constante de longitud (V,, ).
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Fig. 6.15 Error de cuantificacion en el conversor analdgico-digital

Error de offset. En un conversor digital analdgico real la sefial analdgica esta
desplazada con respecto al valor que le corresponderia en el conversor ideal. Este
desplazamiento equivale a que para una entrada digital igual a cero se tiene un
valor de la tension de salida del conversor (error de cero). En general, puede
compensarse mediante las técnicas habituales aplicadas a los amplificadores
operacionales. Es importante destacar que el offset varia notablemente con la
temperatura.

Error de amplificacién. La discrepancia entre la salida real y la salida tedrica
aumenta con el valor de la entrada. Ello se debe a que la red de resistencias de los
amplificadores operacionales de salida no estda bien ajustada. Este error es
facilmente corregible y todos los circuitos de conversion digital analégica presentan
estas resistencias accesibles desde el exterior. Otra causa de este error es la fuente
de la tension de referencia, la cual debe ajustarse con sumo cuidado.

Error de linealidad. La relacién entre la senal digital y la sefial analdgica
discrepa ligeramente de la dependencia lineal que deberian presentar.Se debe a
pequefas discrepancias entre los valores de las distintas resistencias que
componen la red R-2R. En general un mismo fabricante suministra un mismo tipo
de conversor con distintas precisiones en linealidad. Sélo se puede compensar por
software.

Error de monotonicidad. A una sefal creciente en la entrada digital no
siempre le corresponde una sefal de salida creciente. Este error se debe a
desajustes en la red R-2R y no se puede corregir. Es especialmente acusado en las
series economicas de los conversores de alta resolucién. En general son
dispositivos de muchos bits pero en los que soélo los mas significativos estan
correctamente ajustados. A esto debemos afiadir la dependencia de la temperatura
de estas caracteristicas. Otros factores importantes al seleccionar un determinado
tipo de conversor es la velocidad maxima de operacion y el requerimiento energético
de todo el sistema.
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Al seleccionar un adecuado conversor digital analégico se deben tener
presente los margenes que presentan estos errores, teniendo en cuenta que la
informacion dada por el fabricante corresponde a datos de laboratorio y en la
practica se presentan valores ligeramente superiores. Hay que tener presente que la
precisién de un conversor analégico digital ideal es de +/-1 bit menos significativo lo
que exige precisiones superiores al 0.05% para un conversor de 12 bits en todos los
componentes.

El convertidor analogico digital del microcontrolador tiva TM4C1294 es de 12
bits lo cual permite obtener el siguiente muestreo de una sefal de 10 kHz (figura
6.16).

4000

3500

3000 5% # 5 *

2500 * * hd +

2000 + + * - ry
1500 LJ h)

1000

500

a 20 40 60 80 100 120

Fig 6.16. Sefial de 10kHz adquirida por el convertidor analogico digital del TMC1294

6.5 EEPROM

Con el fin de guardar los datos obtenidos de la adquisicion de datos con el
ADC para posteriormente realizar el céalculo de la impedancia, es necesaria la
utilizacion de una memoria EEPROM.

EEPROM o E?PROM son las siglas de Electrically Erasable Programmable
Read-Only Memory (ROM programable y borrable eléctricamente).

Es un tipo de memoria ROM que puede ser programada, borrada y
reprogramada eléctricamente, a diferencia de la EPROM que ha de borrarse
mediante un aparato que emite rayos ultravioleta. Son memorias no volatiles.

Las celdas de memoria de una EEPROM estan constituidas por un transistor
MOS, que tiene una compuerta flotante (estructura SAMOS), su estado normal esta
cortado y la salida proporciona un 1 logico.

Aunque una EEPROM puede ser leida un numero ilimitado de veces, sélo

puede ser borrada y reprogramada entre 100.000 y un millébn de veces.
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Estos dispositivos suelen comunicarse mediante protocolos como I?C, SPI y
Microwire. En otras ocasiones, se integra dentro de chips como microcontroladores
y DSPs para lograr una mayor rapidez.

El Microcontrolador Tiva TMC1294 cuenta con una memoria eeprom de 6KB,
esta memoria se utilizo para almacenar los datos provenientes del convertidor
analogico digital y hacer los calculos después sin afectar la frecuencia de muestreo.

6.6 MEDICION DE IMPEDANCIA DE FORMA EXPERIMENTAL EN EL
PROYECTO.

Una vez que se han tomado en cuenta las especificaciones requeridas para
una adquisicion correcta de la sefial de voltaje V, =~ por medio del
microcontrolador, procedemos a muestrear las senales procedentes de la
implementacion del circuito low side sensing (fig 6.8) con el circuito equivalente de la
seccion 3.8

En la figura 6.17 se muestran las diferencias de amplitud entre una sefal con
Cdi=1nF, 5nFy10nF.

Diferencias entre una sefial conCdi=1,5 y 10 nF
Lectura ADC

4000

A AN S
sRVAYRYAY

1500

1000

Lar="on

Cdi=*10nf
500

o

Fig 6.17 Diferencias entre una sefial con Cdi = 1 nF, 5 nF y 10 nF; Medicién realizada con el
Sistema de Medicion de Impedancia incorporado al Microcontrolador Tiva TM4C1294.

Con el muestreo obtenido y conociendo la frecuencia y amplitud de la senal
de entrada, es posible realizar un programa que calcule la impedancia real tomando
en cuenta las ecuaciones de la seccién 5.7. el programa desarrollado se muestra en
el Anexo A.

6.7 VALIDACION DE RESULTADOS

Para comprobar la veracidad de los resultados se hizo una comparacion de
las mediciones: tedrica, y las obtenidas con el medidor de impedancias comercial
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(Agilent LCR meter E4980A) y el sistema de medicion de impedancia desarrollado
en este trabajo de tesis para capacitancias entre 1 y 10nF

Comparacion de medidas de Impedancia

1100

1000

900 —4—Impedancia Teorica

—i—Sistema de Medicion de Impedancia

LCR
8OO

Impedancia Real [ohms)

700

Lt} 2 4 6 8 10 12

cdi[nF)

Fig 6.18 Comparacion de Impedancia tedrica vs Impedancia Experimental

La figura 6.18 muestra una gran similitud entre los tres grupos de valores lo
cual indica que las mediciones obtenidas con el sistema de medicidén de impedancia
son confiables y puede ser utilizado en la medicién de impedancia de células en
cultivo.

La siguiente figura 6.19 muestra qué tanto varian las mediciones en el ADC
del microcontrolador, se puede apreciar que la variacion es minima, esto se logro
gracias al oversampling implementado en el programa de adquisicién de datos.

Lectura ADC
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2100 -+

2050 -

2000
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1950 !
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1500 + i promedio

1850

1800 -

1750 -

1700 + T T T T ] cdi(nF)
1 23 5 7.7 10

Fig 6.19 Variacion en las medidas del microcontrolador

6.8 MEDICION DEL ANGULO DE DESFASE

La parte de la impedancia que mas interesa conocer es el desfase de la
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corriente, lo cual nos dara informacion sobre la naturaleza de la impedancia como
se explica en la seccion 2.3 y tomando en cuenta que el comportamiento de las
membranas celulares es predominantemente capacitivo.

Para medir el desfase entre dos sefales senoidales, al igual que en la
medicion de la impedancia, se requirid el uso de un microcontrolador solo que en
este caso se necesitd contar con dos convertidores analogico digital para poder
obtener mediciones simultaneas de las dos sefiales bajo estudio.

Para llevar a cabo esa tarea se utilizé el microcontrolador teensy 3.2 ya que
cuenta con dos ADC’s que pueden realizar mediciones independientes al mismo
tiempo ademas tiene un procesador de 32 bits ARM Cortex-M4 de 72 MHz.

Se utilizaron dos técnicas para la medicion de angulo de desfase: la
obtenciéon de figuras de lissajous y el calculo de la diferencia de tiempos entre
maximos de sefial.

e Figuras de Lissajous

Este método consiste en graficar los valores de las dos sefiales, tomando el
valor de la primera como las abscisas y la segunda como las ordenadas. La grafica
resultante corresponde a una figura de Lissajous la cual permite apreciar el desfase
entre dos senales senoidales. A continuacion se muestran las figuras de Lissajous
(figura 6.20) obtenidas de las mediciones tomadas con el microcontrolador teensy
para desfases de 0 a 90° con una relacion X:Y de 1:1.

Figura de Lissajous sin desfase Figura de Lissajous con desfase de 10°
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Figura de Lissajous con desfase de 40°
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Figura de Lussajous con desfase de 50°
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Fig 6.21 Medicién del angulo en Figuras de Lissajous

Para medir el angulo de desfase entre las dos senales se mide las distancias

¢ = arcsen a/b

ay b (figura 6.21), después se calcula con las siguiente formula:

El inconveniente de este método es que para calcular el angulo, las sefales

adquiridas se tendrian que analizar por separado lo cual no permitiria una medicion

en tiempo real, es por eso que se busco otra forma de medir el desfase entre dos
sefales senoidales.
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e Desfase de tiempo

Consiste en medir la diferencia de tiempo en la que dos sefales senoidales
alcanzan un punto de referencia que puede ser la cresta, el valle o el cruce por cero,
para medir ese tiempo y el angulo de desfase optimizo el codigo para alcanzar una
frecuencia de muestreo simultanea en los 2 ADC$ de 1000000 muestras por

segundo.

A continuacidén se muestran imagenes del muestreo de las dos sefiales con
distintos angulos de desfase(figuras 6.22,6.23,6.24).

Sefales senoidales en fase

=\ A AA/J

M entrada
+ salida

Valor ADC

10000 M =
5000
0

0 100 200 300

Mo. de Mediciones

400 500 600

Fig 6.22 Sefales senoidales de 1 Vpp de Amplitud y 10 kHz de frecuencia sin desfase,
introducidas al ADC_0 y ADC_1 respectivamente del microcontrolador teensy 3.2.
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Sefales senoidales defasadas 90°

M entrada
#salida

ValoraDC

350

Mo. Mediciones

Fig 6.23 Sefiales senoidales de 1 Vpp de Amplitud y 10 kHz de frecuencia con 90 ° de
desfase, introducidas al ADC_0 y ADC_1 respectivamente del microcontrolador teensy 3.2.°
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Fig 6.24 Sefales senoidales de 1 Vpp de Amplitud y 10 kHz de frecuencia con -90 ° de
desfase, introducidas al ADC_0 y ADC_1 respectivamente del microcontrolador teensy.

Una vez que se optimizo la frecuencia de muestreo, se programé una funcién
que mida la diferencia de tiempos entre el maximo de la primer sefial y el maximo de
la segunda sefial introducida y después se asocio dicha diferencia a un angulo de
desfase.

Es importante mencionar que el lapso minimo de muestreo es de 1

microsegundo, lo cual para una sefial de 10kHz como la que se esta usando, solo
permite medir cambios de 3.6 grados de desfase.
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Se compararon las medidas de este sistema para medir desfase con las de
un osciloscopio DSO-X 2004A de Agilent Technologies y se obtuvieron las graficas
de la figura 6.25 y 6.26.

Osciloscopio vs Teensy

100
90
80
e To
2 60
2 50 m medida_osciloscopio
3 a0 = medida_teensy
3 2
| =]
w20
10
0
0O 10 20 30 40 50 60 7O 80 90 100
angulo de desfase [°]
Fig 6.25 Comparacion con osciloscopio desfases de 0 a 90°
Osciloscopio vs Teensy
-100 90 -80 70 -60 -50 -40 -30 -20 - 0O
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Fig 6.26 Comparacion con osciloscopio desfases de 0 a -90°

La senal escalonada que se aprecia en la medicién con el microcontrolador
teensy, es debido a la resolucion minima alcanzada de aproximadamente 5 grados,
por lo cual, se tiene la misma medida para distintos valores de desfase. sin embargo
el comportamiento se ajusta a la medida de referencia.
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Capitulo 7

PLATAFORMA FINAL

A lo largo del desarrollo de este proyecto de tesis, se disefid y construyd una
mini-incubadora capaz de mantener condiciones controladas de temperatura,
humedad y concentracién de CO2. Se probd la supervivencia y proliferacion de
células en dicho entorno. Las condiciones se monitorean mediante un display y una
aplicacion comunicada via bluetooth con la mini-incubadora de la figura 7.1.

Fig 7.1 Mini-incubadora en funcionamiento

Simultaneamente se desarrolld un sistema disefiado para medir la
impedancia real y el angulo de desfase en un medio de cultivo con células por el
método de microbiologia de impedancia con ayuda de un arreglo de
microelectrodos. Dicho sistema (figura 7.2) se probd utilizando un circuito
equivalente encontrado en la literatura que simula el comportamiento de un arreglo
de microelectrodos con diferentes concentraciones de células en cultivo.

Fig 7.2 Bloques del sistema de medicidon de impedancia.
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Capitulo 8

CONCLUSIONES

La presente tesis tuvo como objetivo desarrollar un sistema que permitiera
monitorizar la proliferacion o muerte celular en cultivo. Para construir el sistema se
desarrollaron de forma paralela 2 subsistemas: una mini-incubadora y un sistema de
medicion de impedancia, el cual a su vez consisti6 de dos partes; medicion de
impedancia real y medicion de angulo de desfase.

La razon de subdividir el sistema en varios mas pequefios es que cada
subsistema tiene requerimientos muy particulares en cuanto a conocimientos
requeridos para su desarrollo, materiales utilizados, hardware y software; un
ejemplo de ello es que el sistema completo hace uso de 3 microcontroladores de
distintas caracteristicas que se adecuan a la realizacion de cada tarea especifica.

El primer subsistema; la mini-incubadora, esta enfocado al manejo de
sensores y actuadores y el despliegue de informacion al usuario.En este sistema la
prioridad es mantener las condiciones ambientales requeridas por las células
durante largos periodos de tiempo; por lo tanto, la parte critica recae en los
materiales y substancias utilizadas y en la precision de los sensores. También es
importante la energizacion del sistema y los algoritmos de control para cada variable
de ambiente. Por ultimo, la comunicacion bluetooth permite monitoreo inalambrico
constante del funcionamiento del sistema, esta no es una parte critica pero es con lo
que el usuario puede interactuar, de ahi su importancia.

El segundo subsistema; El medidor de impedancia real, tiene requerimientos
muy distintos, ya que esta compuesto en su totalidad por elementos electronicos y
de procesamiento. En este sistema el punto medular es la precision de las
mediciones, Yy los calculos, es por ello que esta compuesto por amplificadores de
precision y se tiene especial cuidado con el ruido tanto exterior como de los
componentes electrénicos y es por ello que también que se utiliza el oversampling,
todo con el fin de que la medicion final sea lo mas precisa posible.

El tercer subsistema; El medidor de desfase, en esencia es similar al
segundo subsistema, sin embargo en este sistema la caracteristica mas importante
es la velocidad de adquisicion de datos para dos sefales simultaneas. Tan
importante es la velocidad para este sistema que cada conjunto de datos debe
tardar la millonésima parte de un segundo en pasar por todos los procesos de la
conversion analogica digital que se explican en la seccion 5.8.
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Para validar las mediciones se utilizé un LCR meter E4980A y el osciloscopio
DSO-X 2004A ambos de Agilent Technologies.

Hay que tomar en cuenta que para el desarrollo de este sistema se conto
con tiempo y presupuesto limitados; por ello se considera que cada subsistema
puede ser mejorado, sin embargo los objetivos planteados en un principio se
cumplieron y el sistema es totalmente funcional y confiable.

El trabajo a futuro es sembrar y cultivar células en la mini-incubadora,
permitiendo asi la proliferacion de las células y al mismo tiempo realizar una
medicion de la proliferacion utilizando el sistema de medicion de impedancia con un
arreglo nuevo de electrodos de platino u oro los cuales tienen mejores resultados en
periodos de medicion largos.
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ANEXO A (PROGRAMAS)

I/l Programa para medir impedancia real por medio del microcontrolador
TM4C1294
/I ***Desarrollado por Ing. Arturo Abner Jiménez Aguilar ***

// librerias incluidas

#include "driverlib/pin_map.h"
#include <stdint.h>

#include <stdbool.h>
#include "inc/hw_gpio.h"
#include "inc/hw_types.h"
#include "inc/hw_memmap.h"
#include "driverlib/sysctl.h"
#include "driverlib/pin_map.h"
#include "driverlib/gpio.h"
#include "driverlib/pwm.h"
#include "driverlib/eeprom.h"
#include "eeprom.h"
#include "driverlib/adc.h"
#include <Im4f120h5qr.h>
#include "inc/Im4f120h5qr.h"

// variables utilizadas

uint32_t ui32EEPROMInit;

uint32_t pui32Data[1500];// data sefial 1

uint32_t pui32Read[1500]; // read senal 1

uint32_t regreso;

uint32_t mayor, menor,mayor_1,menor_1,diferencia,diferencia_1;

float voltaje,voltaje_1,VSA,VI_O,corriente,impedancia;

float factor = 0.000809; // factor de amplificacion del sistema de medicion de impedancia

void setup() {
Serial.begin(9600); // baud rate
SysCtIPeripheralEnable(SYSCTL_PERIPH_ADCO);// habilitar el modulo ADCO.
while(!SysCtlPeripheralReady(SYSCTL_PERIPH_ADCO0)) // Esperar a que el modulo
ADCO este listo.
{
SysCtlPeripheralEnable(SYSCTL_PERIPH_EEPROMO); // habilitar la eeprom0
while(!1SysCtlPeripheralReady(SYSCTL_PERIPH_EEPROMO))// esperar a que este lista
la memoria EEPROM

{
ui32EEPROMInit = EEPROMInIt();// Esperar a aque se inicialize completamente la
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EEPROM
if(UI32EEPROMInit '= EEPROM_INIT_OK)//Checar si hubo un error en la inicializacion
de la eeprom
{
while(1){}
}
/l duplicar el muestreo en el ADCO(aumenta la presicion en las mediciones aunque
reduce la capacidad de muestras tomadas por segundo)
ADCHardwareOversampleConfigure(ADCO_BASE,2);
ADCSoftwareOversampleConfigure(ADCO_BASE,1,4);

void loop() {

I/ realizar 1500 lecturas en el ADCO y guardarlor en la eeprom

for (int i=0;i<1500;i++){
// analog read ADCO (voltaje resultante de circuito medidor de impedancia)
/I guardar en un arreglo llamdo Pui32Data
pui32Datali] = analogRead(A0);

}
EEPROMProgram(pui32Data, 0x001, sizeof(pui32Data)); // programar los datos del
arreglo en la eeprom

/Nleer los datos almacenados en la eeprom y guardarlos en el arreglo pui32Read
EEPROMRead(pui32Read, 0x001, sizeof(pui32Read));
/Ise calcula el mayor y menor voltaje leidos para obtener el VPP de la sefial de voltaje
obtenida

mayor = pui32Read[0]; //Le asignamos el primer elemento del array
menor = pui32Read[0]; //Asi empezamos a comparar

/I en este ciclo se obtendran los valores mayor y menor de la lectura del ADC
for (int i=0; i<1500; i++){

if (pui32Read[i]> mayor){

mayor=pui32Read[i];

}

if (pui32Read[i]< menor){

menor=pui32Read]i];

}
}

/I en esta seccidn se calcula la impedancia del circuito medido, se toma en cuenta la
resistencia shunt(2200 ohms)

/I el factor de amplificacién (0.000809) y un voltaje de entrada de 10 mv

diferencia = mayor-menor;

voltaje = diferencia*factor;

VSA=voltaje/210; //voltaje sin amplificar
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VI_0=.010-VSA; //vin-vout falta obtener voltaje de entrada
corriente = VSA/2200; // vout/R...2200;

impedancia = VI_O/corriente;

Serial.print("la impedancia es "); // se manda el valor a el puerto serial
Serial.printin(impedancia,6);

delay(10000); //tiempo para visualizar los resultados del calculo
}
I/l Programa para medir angulo de desfase por medio del microcontrolador
Teensy 3.2
// ***Desarrollado por Ing. Arturo Abner Jiménez Aguilar ***
// librerias incluidas
#include <Average.h>
#include <ADC.h>
// variables utilizadas
const int readPin = A9;
const int readPin2 = A3;
unsigned long time[150];
ADC *adc = new ADC(); // adc object
void setup() {

pinMode(LED_BUILTIN, OUTPUT);
pinMode(readPin, INPUT);
pinMode(readPin2, INPUT);

Serial.begin(2000000); // baud rate

/1111 ADCO /111

/l reference can be ADC_REFERENCE::REF_3V3, ADC_REFERENCE::REF_1V2 (not
for Teensy LC) or ADC_REFERENCE::REF_EXT.

/ladc->setReference(ADC_REFERENCE::REF_1V2, ADC_0); // change all 3.3 to 1.2 if
you change the reference to 1V2

adc->setAveraging(1); // set number of averages
adc->setResolution(16); // set bits of resolution

/ it can be any of the ADC_CONVERSION_SPEED enum: VERY_LOW_SPEED,
LOW_SPEED, MED_SPEED, HIGH_SPEED_16BITS, HIGH_SPEED or
VERY_HIGH_SPEED

/I see the documentation for more information

/[ additionally the conversion speed can also be ADACK_2 4, ADACK_4 0, ADACK_5 2
and ADACK_6_2,

/ where the numbers are the frequency of the ADC clock in MHz and are independent on
the bus speed.

adc->setConversionSpeed(ADC_CONVERSION_SPEED::HIGH_SPEED); // change the
conversion speed

106



/ it can be any of the ADC_MED_SPEED enum: VERY_LOW_SPEED, LOW_SPEED,
MED_SPEED, HIGH_SPEED or VERY_HIGH_SPEED

adc->setSamplingSpeed(ADC_SAMPLING_SPEED::HIGH_SPEED); // change the
sampling speed

/I always call the compare functions after changing the resolution!

/ladc->enableCompare(1.0/3.3*adc->getMaxValue(ADC_0), 0, ADC_0); // measurement
will be ready if value < 1.0V

/ladc->enableCompareRange(1.0*adc->getMaxValue(ADC_0)/3.3,
2.0*adc->getMaxValue(ADC_0)/3.3, 0, 1, ADC_0); // ready if value lies out of [1.0,2.0] V

/' If you enable interrupts, notice that the isr will read the result, so that isComplete() will
return false (most of the time)
/ladc->enablelnterrupts(ADC_0);

1 ADCA /11T
adc->setAveraging(1, ADC_1); // set number of averages
adc->setResolution(16, ADC_1); // set bits of resolution
/I change the conversion speed
adc->setConversionSpeed(ADC_CONVERSION_SPEED::HIGH_SPEED, ADC_1);
/I change the sampling speed
adc->setSamplingSpeed(ADC_SAMPLING_SPEED::HIGH_SPEED, ADC_1);
/ladc->setReference(ADC_REFERENCE::REF_1V2, ADC_1); change the voltage
reference
/I always call the compare functions after changing the resolution!
/ladc->enableCompare(1.0/3.3*adc->getMaxValue(ADC_1), 0, ADC_1); // measurement
will be ready if value < 1.0V
/ladc->enableCompareRange(1.0*adc->getMaxValue(ADC_1)/3.3,
2.0*adc->getMaxValue(ADC_1)/3.3, 0, 1, ADC_1); // ready if value lies out of [1.0,2.0] V
adc->startSynchronizedContinuous(readPin, readPin2); // medicion sincronizada en
readPin1y 2
delay(100);
Serial.printin("end setup");
}
/Nla funcion retraso calcula la diferencia de tiempo entre los maximos de la primera y
segunda sefial
int retraso () {
[/l declaracién de variables
unsigned long time1=0;
unsigned long time2=0;
long desfase=0;
ADC::Sync_result result[150];
/[ adquisiciéon de senales

for (int x = 0; x < 150; x++) {
time[x] = micros();
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result[x] = adc->readSynchronizedContinuous();
}
[
for (int x = 0; x < 150; x++) { // desplegar la senal en el plotter
Serial.print(time[x]);
Serial.print(",");
Serial.print((uint16_t)result[x].result_adc0);

Serial.print(",");
Serial.printin((uint16_t)result[x].result_adc1);

*/

I/l se obtienen los mayores de las dos senales y los tiempos de esos mayores, luego
se comparan

int mayor = (uint16_t)result[0].result_adcO; //Le asighamos el primer elemento de la
sefal 1

int mayor1 = (uint16_t)result[O].result_adc1; //Le asignamos el primer elemento de la
senal 2

for (int x=0; x<150; x++){ // obtiene el mayor de la primer senal

if ((uint16_t)result[x].result_adc0 > mayor){
mayor=(uint16_t)result[x].result_adcO;
time1 =time[x]; // guarda el instante de tiempo en que sucede el mayor

}
}

for (int x=0; x<150; x++){ // obtiene el mayor de la segunda sefal

if ((uint16_t)result[x].result_adc1 > mayor1){
mayor1= (uint16_t)result[x].result_adc1;
time2 = time[x]; // guarda el instante de de tiempo en que sucede el mayor

}
}

/I calcula el desfase en funcion de la diferencia de tiempos de los maximos de las dos
sefales
desfase=time1-time2;
return desfase;

}

void loop() {

Average<int> prom(100); // variables de la libreria average.h
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Average<int> ave(100);
Il con este ciclo se pretende por medio de estadistica descartar los valores incongruentes
resultantes de la adquisicién de datos
for(int j=0;j<100;j++)
for (int i=0;i<100;i++)
ave.push(retraso());

}

prom.push(ave.mode()); //moda
}
Serial.printin(prom.mean()*3.6);// imprime por el puerto serial el angulo de desfase
delay(10000);

I/l Programa para controlar ambiente de mini-incubadora por medio del
microcontrolador Arduino Nano
/l ***Desarrollado por Ing. Arturo Abner Jiménez Aguilar **

#include "DHT.h" /I libreria DHT22

#include "SevenSegmentTM1637.h" // libreria display cuatro digitos
/I librerias para el co2

#include <Wire.h>

#include <SPl.h>

#include <SC161S750.h>

#include <string.h>

#include <NDIRZ16.h>

/I comunicacion i2c sensor de CO,

SC161S750 i2cuart =
SC161S750(SC161S750_PROTOCOL_12C,SC161S750_ADDRESS_BB);

NDIRZ16 mySensor = NDIRZ16(&i2cuart);

#define DHTPIN 2 // pin sensor de temperatura y humedad
#define DHTTYPE DHT22 // DHT 22 (AM2302), AM2321
DHT dht(DHTPIN, DHTTYPE); // inicializar sensor de temperatura y humedad

// datos bluetooth

char NOMBRE[10] = "HULK";

char BPS ='4" / 1=1200 , 2=2400, 3=4800, 4=9600, 5=19200, 6=38400,
7=57600, 8=115200

char PASS[10] ="0000"

int i=0;

/l pines del display de 4 digitos
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const byte PIN_CLK = 4; // define CLK pin (any digital pin)
const byte PIN_DIO = 5; // define DIO pin (any digital pin)
SevenSegmentTM1637 display(PIN_CLK, PIN_DIO);

/I pin peltier

int peltier = 3; //The N-Channel MOSFET is on digital pin 3

int valvula = 6; // puerto de la valvula

int power = 0; //Power level fro 0 to 99%

/lint peltier_level = map(power, 0, 99, 0, 255); //This is a value from 0 to 255 that actually
controls the MOSFET

void setup()

{
Serial.begin(9600); //baudrate

[ inicializar bluetooth
pinMode(13,0UTPUT);
digitalWrite(13,HIGH);
delay(10000);
digitalWrite(13,LOW);
Serial.print("AT");
delay(1000);

Serial.printin("AT+NAME");
Serial.print(NOMBRE);
delay(1000);

Serial.printin("AT+BAUD");
Serial.print(BPS);
delay(1000);

Serial.printin("AT+PIN");
Serial.print(PASS);
delay(1000);

display.begin(); // initializes the display
display.setBacklight(100); // set the brightness to 100 %
display.print("INIT");  // display INIT on the display
delay(1000); I/ wait 1000 ms

/ inicializar CO2
i2cuart.begin(9600);

if (i2cuart.ping()) {
display.print("CO2");
} else {
display.print("ERR");
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while(1);
}

powers(1);
//Wait for the NDIR sensor to initialize.
delay(10000);
pinMode(peltier, OUTPUT);
pinMode(valvula, OUTPUT);

}

void loop()
{

//medicién co2

if (mySensor.measure()) {
// Serial.print("CO2 Concentration is ");
Serial.print(mySensor.ppm);
Serial.print(",");
/[Serial.printin("ppm");
display.print(mySensor.ppm);
delay(1500);
display.clear();

} else {
Serial.printin("Sensor communication error.");
}
/Il variables temperatura y humedad
float humedad = dht.readHumidity();
float cel = dht.readTemperature();
float f = dht.readTemperature(true);
/I Check if any reads failed and exit early (to try again).

if (isnan(humedad) || isnan(cel) || isnan(f)) {
Serial.printin("Failed to read from DHT sensor!");
return;

}

float tempe=35; // temperatura objetivo

int tiempo=1000; // tiempo de encendido de celda peltier
int t = (int) cel; // cast de temperatura para display

float temperatura;

float co2;

float concentracion_limite = 50000;

temperatura = Peltier(tempe, tiempo, cel); // llamada a funcion temperatura (controla celda
en funcion de la lectura del sensor DTH22)
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co2 = electrovalvula(concentracion_limite, mySensor.ppm);

/Ilvariables de humedad

int h = (int) humedad; // cast humedad para display
/I digitalWrite(13, !digitalRead(13));
/[Serial.printin("encendido");
/[Serial.printin(i);
// Serial.printin("Temperatura:");
Serial.print(cel);
display.print(t);
delay(1000);
display.clear();
/I Serial.printin("Humedad:");
Serial.print(",");
Serial.printin(humedad);
display.print(h);
delay(1500);
display.clear();

//Power control function for NDIR sensor. 1=ON, 0=OFF
void powers (uint8_t state) {
i2cuart.pinMode(0, INPUT);  //set up for the power control pin

if (state) {

i2cuart.pinMode(0, INPUT); //turn on the power of MH-Z16
} else {

i2cuart.pinMode(0, OUTPUT);

i2cuart.digitalWrite(0, 0); //turn off the power of MH-Z16

}
}

/[Zero Point (400ppm) Calibration function for NDIR sensor. Only used when necessary.
//Make sure that the sensor has been running in fresh air (~400ppm) for at least 20 minutes
before calling this function.
void calibrate() {
i2cuart.pinMode(1, OUTPUT); //set up for the calibration pin.
i2cuart.digitalWrite(1, LOW); //start calibration of MH-Z16 under 400ppm
delay(10000); //5+ seconds needed for the calibration process
i2cuart.digitalWrite(1, HIGH); //toggle the pin HIGH back to normal operation

}
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float Peltier(float temp, int tiempo, float cel) // funcién que controla la temperatura
{
if (cel <temp*0.8){
[/ Serial.printin(" Temperatura=");
/I Serial.printin(cel);
power =240;
Ilpeltier_level = map(power, 0, 99, 0, 255);
analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel;
}
else if (cel>temp*0.8 && cel<=temp*0.9){
/I Serial.printin(" Temperatura=");
/ISerial.printin(cel);
power = 210;
analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel;
}
else if (cel>temp*0.9 && cel<=temp*0.99){
/[ Serial.printin(" Temperatura=");
[l Serial.printin(cel);
power = 180;
analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel;
}
else if (cel>temp*0.99 && cel<=temp*0.998){
[/l Serial.printin(" Temperatura=");
/I Serial.printin(cel);
power = 80;
analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel,
}
else if (cel>temp*0.998 && cel<=temp){
/I Serial.printin(" Temperatura=");
/l Serial.printin(cel);
power = 50;
analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel;

}

else if (cel > temp){

/I Serial.printin(cel);
power = 0;
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analogWrite(peltier, power); //Write this new value out to the port
delay(tiempo);
return cel;

}
}

int electrovalvula (float concentracion, float PPM)
{
if (PPM <concentracion*0.5){

digitalWrite(valvula, LOW); // sets the LED on

delay(100); /l waits for a second
digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED off
return PPM;

}

else if (PPM>concentracion*0.5 && PPM<=concentracion*0.9)}

digitalWrite(valvula,LOW ); // sets the LED on

delay(50); // waits for a second
digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED off
return PPM;

}

else if (PPM>concentracion*0.9 && PPM<=concentracion*0.95){

digitalWrite(valvula, LOW); // sets the LED on

delay(20); // waits for a second
digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED of
return PPM;

}
else if (PPM>concentracion*0.95 && PPM<=concentracion*0.999)%

digitalWrite(valvula, LOW); // sets the LED on

delay(10); // waits for a second
digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED of
return PPM;

}

else if (PPM>concentracion*0.999 && PPM<=concentracion){

digitalWrite(valvula, LOW); // sets the LED on

delay(5); /l waits for a second
digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED of
return PPM;

}

else if (PPM > concentracion){
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digitalWrite(valvula, HIGH); // sets the LED of
return PPM;
}
else if (PPM == 34464
PPM +1;
return PPM;
}
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