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Resumen

La estimulacion medular eléctrica es una terapia de eleccion en
el tratamiento del dolor crénico severo de origen neuropatico o
isquémico. En la estimulacion medular tonica, es condicion
necesaria pero no suficiente que las fibras A correspondientes
a los dermatomas del area de dolor sean estimuladas. La
localizacion de dichas fibras estimuladas en los cordones
posteriores depende de diversos factores como son el tipo de
electrodo, su posicion, y los parametros de programacion del
neuroestimulador. El objetivo del desarrollo de un modelo de
simulacion de la neuroestimulacion medular es el de suministrar
a los profesionales un medio objetivo para optimizar la eleccion
de estos parametros: tipo y numero de electrodos a utilizar,
localizacion en el espacio epidural y programacion de la serial
eléctrica (definicion de los polos activos y duracion del impulso).
En este estudio se evalua como la distancia entre contactos en un
mismo electrodo influye sobre los parametros calculados por un
modelo matematico, realizando el estudio sobre distancias entre
1y 15 mm. Hemos observado unos resultados similares a otros
estudios en cuanto a los umbrales de percepcion, pero en lo
relativo al area de fibras estimuladas en los Cordones
Posteriores el maximo ha sido hallado para una distancia entre
contactos de 9 mm de borde a borde, lo que contradice la
creencia que hay respecto a que reduciendo la distancia entre
polos se aumenta el area de estimulacion. Hemos observado
igualmente que una mayor distancia entre contactos aumenta las
posibilidades de estimulacion de raices dorsales, generalmente
no deseada.

1. Introduccion

La estimulacion medular eléctrica (EME) es una técnica
utilizada para el tratamiento del dolor cronico severo desde
hace mas de 50 afos. Actualmente unos 34.000 pacientes
son tratados al afio mediante esta terapia [1]. Existen dos
tipos de EME en la actualidad: (i) la basada en la teoria de
la puerta de control de Melzack y Wall [2] y aplicada por
primera vez por Shealy [3], cuyo efecto es la creacion de
potenciales de accion en los Cordones Posteriores (CP) de
la médula y/o las Raices Dorsales (RD). Dicha
estimulaciéon provoca una sensacion en el paciente
denominada parestesia y cuya zona debe cubrir los
dermatomas correspondientes al dolor en el paciente, y se
conoce como Estimulacion Medular Ténica. (ii)) La
estimulacion denominada sub-umbral, que no provoca la
creacion de un potencial de accion y por tanto ninguna
sensacion en el paciente. Existen diversos tipos de
estimulacion sub-umbral (alta frecuencia, alta densidad,
rafaga, Differential Target Multiplexed -DTM, etc..) con
un nimero importante de estudios clinicos demostrando su
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eficacia, pero no existe en la actualidad ningiin mecanismo
de accion descrito, haciendo imposible su estudio a partir
de modelos matematicos, puesto que no se conoce ni los
elementos nerviosos sobre los que actiia ni su mecanismo
de accion [4].

Nuestro modelo se centra en el estudio de diversos
parametros relativos a la estimulacion medular tonica, que
sigue siendo la mas utilizada, y la Unica de la que
disponemos de un modelo de fibra.

En esta investigacion hemos estudiado cual es la distancia
optima entre polos en un mismo electrodo situado en la
linea media anatomica de la médula, para una polaridad de
Doble Catodo Guardado, considerada la que genera mayor
area de fibras estimuladas, en términos de Area de Fibras
estimuladas en los Cordones Posteriores [5].

2. Material y métodos

Nuestro modelo, como el resto de los publicados por
distintos grupos, se basa en dos modelos conectados. El
primero es un modelo de Volumen Conductor consistente
en la representacion tridimensional del segmento de
médula que deseamos estudiar [6]. Las dimensiones se han
tomado a partir de mediciones reales en pacientes sanos
mediante la técnica de Resonancia Magnética Nuclear [7].
En el modelo se incluye ademas el electrodo epidural
responsable de crear un campo eléctrico en la medula, de
forma que se pueden establecer las caracteristicas
eléctricas habitualmente utilizadas en la practica clinica en
forma de condiciones de contorno, tal y como se muestra
en la Figura 1. Ademas de los tejidos y del electrodo, se ha
incluido un tejido alrededor de los contactos activos que
simulan la impedancia de la interfase electrodo-tejido, al
igual que se ha hecho en algunos modelos de estimulacion
cerebral profunda [8], [9].
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Figura 1. Modelo anatémico 3D en Comsol Multiphysics.
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Utilizamos un mallado adaptativo con elementos
tetraédricos cuadraticos y 3.2 millones de grados de
libertad. En la Figura 2 puede apreciarse el modelo
medular.

Figura 2. Malla generada en el modelo de conductor
volumétrico.

Se calcula mediante el método de los elementos finitos,
utilizando el software COMSOL MULTIPHYSICS v.5.3a,
el potencial eléctrico como una solucion aproximada a la
ecuacion de Laplace: V2V =0.

La densidad de corriente J(X,y,z) se calcula mediante la
version generalizada de la ley de Ohm:

J =c*E
E :_VVe

Siendo V. el potencial eléctrico en un punto del volumen
conductor, E el campo eléctrico, J la densidad de corriente
y o el tensor de conductividad eléctrica.

Las conductividades de los distintos tejidos han sido
extraidas de distintas publicaciones [10]-[13]. Se
establecen como condiciones de contorno el potencial en
los polos del electrodo de estimulacion, en este caso como
hemos dicho un doble catodo guardado (+--+).

El modelo considera que, en este tipo de estimulacion, dada
la baja frecuencia a la que trabajamos, puede considerarse
como cuasi-estatica y despreciar los efectos capacitivos
[14].

A partir de estos resultados se extrae el valor del campo
Potencial Eléctrico a lo largo de un axon de los CP, asi
como en las raices dorsales. Se exportan los valores para
40 filas de 100 axones a partir de la superficie de los CP, y
en cada axon se calcula dicho campo para los nodos de
Ranvier correspondientes a una fibra de 12.8 um,
considerandose 65 nodos de Ranvier por fibra. Del mismo
modo se exportan los valores del campo potencial para las
RD de ambos lados considerando los axones de un
diametro de 15 pm.

Estos datos se procesan en un programa desarrollado por
nuestro grupo y funcionando bajo MATLAB v.R2018a
basado en el modelo de fibra de MRG (Mclntyre,
Richardson y Grill) [15] puesto que es uno de los mas
utilizados en los modelos actuales, y de esta forma
determinamos si un axon, con los datos de potencial en los
nodos de Ranvier extraidos del conductor volumétrico,
genera un potencial de accion, determinando tanto los
umbrales de activacion como el mapa de fibras
estimuladas. En la Figura 3 se aprecia el potencial en los

nodos de Ranvier a partir del modelo MRG, tanto en el caso
de no llegar al umbral de generacion del potencial de
accion (izquierda) como en el caso de generarlo (derecha).
En la Figura 4 se puede apreciar el mapa de fibras
estimuladas en los CP.
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Figura 3. Potencial en nodos de Ranvier para un estimulo sub-
umbral y supra-umbral
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Figura 4. Area de fibras estimuladas en los CP.
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De cada simulacion extraemos los siguientes parametros:
Umbral de Percepcion (Amplitud para la que se activa la
primera fibra) bien en CP (UPcp) o en RD (UPrp), Ratio
entre ambas, y el Area de fibras estimuladas en los CP
(Acp) asi como la profundidad de éste area (Pce). En
realidad, cuando hablamos de area de CP estimulados,
dada la baja poblacion de fibras mayores de 12.8 um en los
CP [16] el significado de esta area es que, si se encuentra
en ella una fibra de esas caracteristicas, sera “estimulada”.

El pardmetro que variamos en esta investigacion es la
distancia entre los polos del electrodo medido entre los
bordes del contacto (Distancia entre Contactos o DEC) tal
y como muestra la Figura 5, evaluando los parametros
descritos para una DEC entre 1 y 15 mm, con pasos de 1
mm entre 1 y 8 mm (ademas del valor de 1.5 mm DEC
debido a que existe un electrodo en el mercado con esta
medida), y a partir de 10 mm solamente estudiamos 12 y
15 mm DEC porque actualmente no existen electrodos en
el mercado con estas distancias. Para todas estas medidas
se estudia la posicion en linca media anatémica del
electrodo, programacion de doble catodo guardado y una
duracion de impulso de 200 ps.

Electrodo

se Tl

Distancia entre
contactos (DEC)

Figura 5: Distancia entre contactos (DEC) en un electrodo de
estimulacion medular.
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El modelo matematico puede calcular el umbral de
estimulacion (en CP y en RD) para cualquier geometria y
programacion de la sefial eléctrica, pero esta amplitud no
es a la que el neuroestimulador va a trabajar habitualmente,
puesto que en ese caso no se cubriria la zona deseada. Por
ello se introduce el Umbral de Molestia (UM), que es el
maximo valor al que puede programarse la amplitud sin
que la parestesia se convierta en una sensacion molesta
para el paciente. Dicha amplitud es necesaria para el
calculo del Area de fibras estimuladas en los CP, uno de
los pardmetros mas importantes a la hora de comparar
distintas geometrias y programaciones. Practicamente
todas las investigaciones que utilizan simulaciones utilizan
la amplitud del UM como amplitud del estimulo para el
calculo de Acp, y se establece como 1.4 veces el Umbral de
Percepcion (ya que es el valor deducido a partir de estudios
clinicos en pacientes). Lo que difiere es si se toma el
Umbral de Percepcion en los CP o en las RD. Algunos
autores utilizan siempre UPrp para calcular el umbral de
molestia, independientemente del valor de UPcp. En este
estudio se ha decidido tomar el menor de ellos porque en
general hemos observado que los pacientes refieren la
parestesia dolorosa en la misma zona de inicio de la
estimulacion en el umbral de percepcion, y en muchos
casos la altura metamérica del catodo resulta incompatible
con una estimulacion en las raices dorsales. Esta hipotesis
respecto al calculo de la amplitud de la simulacion puede
cambiar por completo los resultados, como se vera mas
adelante.

3. Resultados

Se ha calculado para las distancias entre bordes de los
contactos de 1 mm hasta 15 mm los parametros que nos
proporciona el modelo: UPcp, UPrp, Ratio entre ambos,
Acp para una amplitud igual a 1.4 veces el menor umbral
de percepcion (en CP o en RD) y Pcp, con los diametros de
fibra descritos anteriormente.
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Figura 6. Variacion de los Umbrales de Percepcion y de la ratio
entre ambos en funcion de la distancia entre contactos

En cuanto al Ucp observamos, tal y como muestra la Figura
6, un minimo para 4 mm de DEC de 3.57 V. En cuanto al
UPrp, el minimo esta para una DEC de 6 mm (9.78 V) y se
mantiene hasta 15 mm de DEC. Ambas posiciones
presentan un patrén similar salvo en el caso de valores de
DEC menores de 7 mm, donde el UPrp es muy superior,

haciendo imposible la estimulacion de Raices Dorsales en
la posicion medial para una DEC de 1 mm.

La ratio UPcp/UPrp para la posicion central muestra un
crecimiento constante entre 1 y 15 mm de DEC (desde 0.31
hasta 0.48) aunque la curva se aplana a partir de 10 mm
DEC.

AREA —=—PROF

6 1,40

1,30

5 1,20

1,10
~ —_
4 1,00 €
£ E
2 0,9 T
S 2
& 3 0,80 &

0,70

2 0,60

0,50

1 0,40

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15
DISTANCIA ENTRE CONTACTOS (DEC) mm

Figura 7. Variacién del Area de Fibras estimuladas en los CP y
de la Profundidad en funcién de la distancia entre contactos

En cuanto a Acp, parametro que consideramos fundamental
para la optimizacion de la estimulacion, el comportamiento
que observamos es un aumento de dicha area desde el valor
para 1 mm de DEC (1.4 mm?) hasta un maximo para 9 mm
de DEC (5.1 mm?) y un descenso posterior hasta los 15 mm
de DEC (2.5 mm?), tal y como se muestra en la Figura 7.
Esto significa que la diferencia de éarea de fibras
estimuladas con un electrodo de 9 mm de DEC es un 350%
mayor que para 1 mm de DEC. El comportamiento de la
profundidad de dicha area es similar, yendo desde 0.45 mm
para 1 mm DEC a 1.15 mm para 9 mm de DEC.

4. Discusion

Desde la publicacion de las investigaciones de Manola [17]
se ha dado por supuesto que el area de fibras estimuladas
en los Cordones Posteriores era inversamente proporcional
a la distancia entre polos activos. Esto se debe a que
Manola siempre realiza los calculos de area con una
amplitud 1.4 veces el UPpgr, independientemente del valor
del UPce. Dado que este valor crece exponencialmente para
valores cercanos a 1 mm de distancia entre contactos, las
amplitudes utilizadas para valores de DEC cercanas a 1
mm son muy superiores a las que nosotros utilizamos,
resultando areas (que son proporcionales a la amplitud de
la simulacion) muy superiores a las halladas por nosotros.

Sin embargo, si consideramos que el umbral de molestia se
debe a una sobreexcitacion de fibras tanto en las RD como
en los CP, resulta un area maxima de activacion de fibras
para una DEC de 9 mm.

Otra consecuencia del aumento de la DEC es la mayor
facilidad para activar RD (efecto en general no deseado) tal
y como refleja la variacion de la ratio entre umbrales.

Viendo los resultados resulta paraddjico que en los ultimos
aflos se haya ido reduciendo la distancia entre contactos en
los electrodos disponibles en el mercado. En aquellos
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estimuladores en lo que puede definirse la corriente entre
polos de forma independiente esto se explica porque el
sistema de barrido que utilizan necesita una distancia
minima entre contactos para ser efectivo [18], pero resulta
dificil de explicar en sistemas en que la corriente se reparte
en funcion de la resistencia entre polos (independiente-
mente de que se basen en un generador de corriente o de
potencial).

5. Conclusiones

Creemos firmemente que el uso de modelos matematicos
de simulacion es una herramienta muy potente para el
analisis y comparacion de distintas configuraciones de
estimulacion medular. Sin embargo, es necesario tener
muy claro que, aunque pueda parecer un método
perfectamente objetivo, presenta limitaciones a tener en
cuenta. Las primeras se refieren al hecho de modelizar un
fenomeno fisico, lo que entrafa necesariamente una
simplificacion del fendmeno. Pero en este estudio hemos
visto que ademas las hipotesis de trabajo, como en este
caso la eleccion de la amplitud de simulacion, puede llevar
a conclusiones opuestas. Es necesario por tanto ser muy
meticuloso a la hora de analizar bajo qué hipotesis se
efecttan los célculos.

Con respecto al estudio de la distancia optima entre polos,
podemos concluir que la creencia de que una menor
distancia implica una mayor area de fibras estimuladas en
los CP, esta basada en un articulo cuya hipoétesis de trabajo
no son las Unicas posibles. Esto ha provocado que durante
afios se haya tendido a comercializar electrodos con los
polos mas cercanos, mientras que partiendo de otras
hipotesis de trabajo las conclusiones serian que una
distancia de 9 mm entre polos crearia la mayor superficie
de estimulacion. Hay que tener en cuenta que esta distancia
crearia grandes diferencias en la zona estimulada al estar
tan distanciados los catodos, dificultando la localizacion
idonea dede la zona de parestesia, de forma que la solucion
ideal serd con toda probabilidad un compromiso entre
ambos efectos contrapuestos.
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